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Das bei der Sanierung von großen segmentalen Knochendefekten bestehende Risiko einer 
fremdkörperassoziierten Infektion soll durch die Integration eines Wirkstofffreisetzungs-
systems in ein bestehendes textiles Knochenimplantat gemindert werden. Durch 
Immobilisierung des Wirkstoffs in eine degradierbare Polymermatrix wird eine zeitlich 
verzögerte Freisetzung bewirkt. Als Wirkstofffreisetzungssystem wird die Kombination von 
Polylactid (PLA) bzw. Poly(Lactid-co-Glycolid) (PLGA) als Matrixpolymer mit dem Antibiotikum 
Gentamicin als Wirkstoff untersucht, welches durch Beschichtung der textilen Scaffolds 
mittels Dip-Coating eingebracht werden soll. Es stehen die drei Beschichtungsmethoden 
„Suspension“, „Emulsion“ und „Schichtaufbau“  zur Auswahl, die jeweils über eigene 
Parameter zur Beeinflussung des Freisetzungsprofils verfügen. Die Methode „Suspension“ 
und die damit verbundenen Einflussfaktoren Korngröße, Korngrößenverteilung sowie 
Masseanteil des Antibiotikums und Schichtdicke der aufgetragenen Polymerschicht wurde als 
die günstigste herausgearbeitet. Im Teil II dieser Arbeit wird diese soweit optimiert, dass 
nahezu über den gesamten geforderten Zeitraum die festgelegte notwendige Dosierung 
aufrechterhalten werden kann. Erste in vitro Versuche weisen auf eine gute Zellverträglichkeit 






















Kurzfassung           VII 
Abkürzungsverzeichnis         XIII 
1 Einleitung/Motivation        1 
2 Stand der Wissenschaft und Technik      3 
2.1 Kritische Knochendefekte und deren Therapie     3 
2.2 Osteosynthese, Operative Reposition und Fixation einer Fraktur   3 
2.3 Fremdkörperassoziierte Infektionen bei der Behandlung von Knochendefekten 4 
2.3.1 Biofilmbildung          5 
2.3.2 Antibiotika und Antibiotikatherapien       6 
2.3.3 Systemische und lokale Antibiotikaprophylaxe     7 
2.3.4 Gentamicin          7 
2.3.5 Pharmakokinetische Aspekte der Gentamicin-Applikation    9 
2.4 Wirkstofffreisetzungssysteme (engl.: drug delivery systems, DDS)   10 
2.4.1 Angewandte DDS für die Behandlung bzw. Profilaxe von infektiösen 
Knochenerkrankungen        11 
2.4.2 DDS mit Wirkstoff suspendiert in der Polymermatrix    13 
2.4.3 DDS mittels Wasser-Öl(-Wasser)-Technik      15 
2.4.4 DDS aus Kern-Mantel-Geometrien       15 
2.4.5 Mathematische Modelle zur Betrachtung der Freisetzungskinetik   18 
2.5 Polymere in der Anwendung als Biomaterial      21 
2.5.1 Polymere als Gerüstmaterial (Scaffold) für das Tissue Engineering von Knochen 24 
2.5.2 Polymere als Matrixmaterial für die kontrollierte Freisetzung von Wirkstoffen 26 
2.6 Textile Biomaterialien         27 
2.6.1 Medizinische Nahtmaterialien und sticktechnisch verarbeitbare biokompatible 
degradierbare Fäden         28 
2.6.2 Tissue Engineering von langen Röhrenknochen auf der Basis textiler Scaffolds 29 
2.7 Sterilisation von Medizinprodukten       30 






Teil I: Beschichtung der textilen Scaffolds – Ermittlung einer geeigneten Methode  
4 Material und Methoden – Teil I       35 
4.1 Material          35 
4.1.1 Scaffoldmaterial         35 
4.1.2 Matrixpolymer         35 
4.1.3 Antibiotikum          36 
4.1.4 Weitere verwendete Chemikalien       36 
4.2 Methoden          37 
4.2.1 Scaffoldherstellung         37 
4.2.2 Schmelzpressen von P(LA-CL)-Plättchen      40 
4.2.3 Zubereitung der Polymerlösungen       40 
4.2.4 Dip-Coating          41 
4.2.5 Präparation von Refobacin® Bone Cement R-Zylindern    41 
4.2.6 Gentamicin-Beladung         42 
4.2.7 Freisetzung          42 
4.2.8 Bestimmung der Gentamicin-Konzentration mit UVVIS    43 
4.2.9 Bestimmung der Gentamicin-Konzentration mittels Agar-Diffusionstest  43 
4.2.10 Auswertung der Messwerte        45 
4.3 Dip-Coating Ansätze         48 
4.3.1 Suspension          48 
4.3.2 Emulsion          50 
4.3.3 Schichtaufbau          50 
5 Versuchsreihen und Ergebnisse – Teil I      53 
5.1 Beurteilung der Polymerschicht auf den Scaffolds     53 
5.2 Beschichtung aus Polymerlösung mit Gentamicinsulfat als Suspension (GSP) 54 
5.2.1 Ermittlung der Korngröße und Korngrößenverteilung    54 
5.2.2 Einfluss von Schichtdicke und Korngröße auf das Freisetzungsprofi l  56 
5.2.3 Freisetzung des Antibiotikums aus GSP beschichteten Scaffolds   60 
5.3 Beschichtung aus Polymerlösung mit Gentamicinsulfat als Emulsion (GEP) 66 
5.3.1 Beurteilung der Stabilität der Emulsion      66 





5.3.3 Vergleich zwischen hydrophoben und hydrophilen Polymer   69 
5.3.4 Freisetzung des Antibiotikums aus GEP beschichteten Scaffolds   70 
5.4 Beschichtung im Schichtaufbau       72 
5.4.1 Einfluss der Beschaffenheit der Fadenoberfläche     72 
5.4.2 Einfluss von Mantelpolymer und verfügbarer Oberfläche    75 
6 Diskussion – Teil I         77 
6.1 Beurteilung der Methode „Beschichtung aus Suspension“    77 
6.2 Beurteilung der Methode „Beschichtung aus Emulsion“    78 
6.3 Beurteilung der Methode „Beschichtung im Schichtaufbau“   78 
6.4 Auswahl einer geeigneten Methode zur Integration eines 
Wirkstofffreisetzungssystems in das textile Scaffold     79 
Teil II: Optimierung der gewählten Beschichtungsmethode und Beurteilung hinsichtlich 
Anwendbarkeit als Medizinprodukt        
7 Versuchsreihen und Ergebnisse – Teil II      81 
7.1 Auswahl eines geeigneten Matrixpolymers      81 
7.1.1 Einleitung          81 
7.1.2 Material und Methoden        81 
7.1.3 Ergebnisse          82 
7.2 Optimierung der Freisetzung durch Kombination von hydrophilen und  
hydrophoben Matrixpolymeren       84 
7.2.1 Einleitung          84 
7.2.2 Material und Methoden        84 
7.2.3 Ergebnisse          86 
7.3 Beurteilung der erarbeiteten Scaffold-Beschichtung hinsichtlich Zelltoxizität 90 
7.3.1 Einleitung          90 
7.3.2 Material und Methoden        91 
7.3.3 Ergebnisse          94 
7.4 Beurteilung der erarbeiteten Scaffold-Beschichtung hinsichtlich antibiotischer 
Wirksamkeit          97 
7.4.1 Einleitung          97 
7.4.2 Material und Methoden        99 





7.5 Sterilisation Gentamicin-beschichteter Scaffolds     104 
8 Diskussion – Teil II         106 
9 Zusammenfassung: Beurteilung des entwickelten Freisetzungssystems hinsichtlich 
der Anwendbarkeit als Medizinprodukt       109 
10 Ausblick          110 
11 Tabellen- und Abbildungsverzeichnis      113 
11.1 Tabellen          113 
11.2 Abbildungen          114 
12 Literatur          118 









Symbol- und Abkürzungsverzeichnis 
_________________________________________________________________ 
A  Oberfläche 
a, b  Variablen für Geradengleichung 
AMP 7.4.1 Adenosinmonophosphat 
ATP 7.4.1 Adenosintriphosphat 
BMP 2.4 Bone morphogenetic protein (Wachstumsfaktor) 
BSA 4.3.2 Bovines Serum Albumin 
C  Konzentration 
CL 2.3.5 Clearance 
D  Diffusionskoeffizient (entsprechend dem Index) 
d / Ø  Durchmesser 
DDS 2.4. Wirkstofffreisetzungssystem (engl.: drug delivery system) 
DMEM 7.3.2 Dulbecco’s Modiefied Eagle’s Medium 
DMSO 7.3.2 Dimethylsulfoxid 
DW 2.7 Dezimal-Wert (zur Beurteilung der Effektivität eines 
Sterilisationsverfahrens) 
E 4.2.8 Extinktion 
e 4.2.10 Fehler 
EDTA 7.3.2 Ethylendiamintetraacetat 
EM 7.3.2 Elutionsmedium 
EOP 2.4.4 Elementare Osmotische Pumpe (Theeuwes Pumpe) 
EP 5.3.1 W-O-emulgierte Polymerlösung 
EPS 2.3.1 Exopolysaccharide (im Biofilm) 
ESB 2.5 European Society of Biomaterials 
ESS 2.3.1 Extrazelluläre Schleimsubstanz (im Biofilm) 
EtOH 7.3.2 Ethanol 
EX 2.3 Eliminierte Wirkstoffmenge im Kompartiment-Modell 
EZM 2.5.1 Extrazelluläre Matrix 
f  Faktor (entsprechend Definition) 
FBS 7.3.2 Fetal Bovine Serum 
FS96 5.4.2 Freisetzung des Wirkstoffes nach 96 Stunden normiert auf die 
Ausgangsbeladung (in %) 





GEP 4.3.2 Gentamicin-Emulsion in Polymerlösung 
GS 4.1.3 Gentamicinsulfat 
GSP 4.3.1 Gentamicin-Suspension in Polymerlösung 
H 7.3.1 Wasserstoff 
H+ 7.3.1 Proton (Wasserstoffion) 
HCl 7.3.2 Salzsäure 
hMSC 7.3.2 humane mesenchymale Stammzelle 
IB 2.4.2 Initial Burst 
K 2.3.5 Geschwindigkeitskonstante 
K0 2.4.4 Geschwindigkeitskonstante 0ter Ordnung 
KH 2.4.4 Higuchi-Konstante 
k‘ 2.4.3 osmotischer Gradient 
KM 7.3.2 Kultivierungsmedium 
l  Länge 
LDH 7.3.1 Laktathydrogenase 
m  Masse 
M 5.2.1 Gemahlene Gentamicin-Körner in GSP 
MH II 7.4.2 Mueller-Hinton Broth (Kulturmedium) 
MHK 2.4.1 Minimale Hemmkonzentration 
MRSA 2,3 Mulitresistente Staphylococcus Aureus 
MSC 2.6.2 Mesenchymale Stammzellen (eng.: mesenchymal stem cells) 
N  Zahl bzw. Anzahl 
NAD+ 7.3.1 Nicotinamidadenindinukleotid (oxidiert) 
NADH/H+ 7.3.1 reduzierte Form des Nicotinamidadenindinukleotid 
NK 7.3.2 Negativkontrolle 
OD 7.4.1 Optische Dichte 
p 2.4.5 Perkolationsgrenze 
P 5.2.1 Präzipitierte Gentamicin-Körner in GSP 
P(LA-CL) 2.6.1 Poly(Lactid-co-Caprolacton) 
P3HB 2.5 Poly-(3-Hydroxybuttersäure) 
PBS 4.2.7 Phosphat Buffered Saline 
PCL 2.5 Polycaprolacton 
PCL™ 4.1.1 Chirurgisches Nahtmaterial aus P(LA-CL) (Fa. Catgut Markneukirchen) 





PDS 2.5 Polydioxanon 
PEG 2.5.2 Polyethylenglycol 
PGA 2.5 Polyglycolid 
PI 7.4.1 Probidium Iodid 
PK 7.3.2 Positivkontrolle 
PLA 2.5 Polylactid 
PMMA 2.1 Polymethylmethacrylat 
Pos 2.4.4 Osmotischer Druck 
Ps 2.4.4 Osmotischer Druck bei Sättigung 
Pos 2.4.4 Druckdifferenz (osmotischer Druck) 
PVA 4.2. Polyvenylalkohol 
Q  2.3.5  Wirkstoffmenge  
S 4.2.10 Standardabweichung  
SAL 2.7 Sterility Assurance Level 
t  Zeit 
UB 5.2.1 Unbehandelte Gentamicin-Körner in GSP 
V  Volumen 
Vd 2.3.5 Verteilungsvolumen 
X 2.3 Wirkstoffmengen im Kompartiment (Kompartiment-Modell) 
x  Wegtrecke 
z 4.2.10 Messwert 
 2.4.5 Wirkstoffvolumen, dass für Lösungsmittel zugänglich ist 
ε 2.4.5 Porosität 
ξ 4.2.6 Masseanteil 
ρ  Dichte 
τ 2.4.5 Tortuositätsfaktor 










Knochendefekte können durch Verletzung, Entzündung oder Tumorresektionen entstehen 
und stellen auch heute noch eine chirurgische Herausforderung dar. Überschreitet der Defekt 
eine kritische Größe, ist eine spontane Knochenheilung nicht mehr möglich und es wird die 
Implantation eines Knochenersatzmaterials notwendig [Calori et al., 2011; Mutschler; Arand, 
1999]. Durch offene Bruchverletzungen, lange aufwendige Operationsmethoden sowie die 
Verwendung von Fremdmaterialien können Infektionen in den Knochen eingetragen werden 
[Allgower; Perren, 1980; Garberina et al., 2001; Gollwitzer et al., 2003b].  
Zur Vorbeugung dieser durch Operation bzw. Krankenhausaufenthalt (nosokomial) oder durch 
Implantatmaterial (fremdkörperassoziiert) verursachten Knocheninfektionen stehen sowohl 
systemische [Beck et al., 1999] als auch lokale [Gollwitzer et al., 2003a; Raschke; 
Schmidmaier, 2004] Antibiotika-Therapien zur Verfügung, wobei die lokale Applikation auf 
Grund der geringeren Belastung für den Organismus in den letzten Jahren mehr 
Aufmerksamkeit gewonnen hat. In der Forschung werden verschiedene Systeme untersucht, 
die eine Freisetzung von Wirkstoffen (engl.: drug delivery system DDS) ermöglichen. Das 
Prinzip dieser Systeme basiert meist auf der Einbettung eines Wirkstoffs in ein Matrixsystem, 
aus dem er dann mit einem definierbaren zeitlichen Profil wieder freigesetzt wird. Es sind die 
Dosierung und das Zeitintervall der Applikation über das Freisetzungssystem steuerbar 
[Friess; Schlapp, 2002a; Ozalp et al., 2002; Varelas et al., 1995].  
Das optimale Material zum Auffüllen kritischer Defekte ist nicht nur biokompatibel sondern 
auch osteoinduktiv (die Knochenheilung anregend) und osteokonduktiv (die Knochenheilung 
leitend) [Wintermantel; Ha, 2009]. Viele Forschungsansätze zielen auf eine Tissue Engineering 
Strategie, die eine vollständige Ausheilung des Defektraumes mit körpereigenem 
Knochengewebe anstrebt. Mit diesem Fokus ist am Leibniz-Institut für Polymerforschung 
Dresden e. V. in Zusammenarbeit mit der TU Dresden, dem Universitätsklinikum Carl Gustav 
Carus Dresden sowie der Fa. Catgut, Markneukirchen und der Fa. Möckel Stickerei Auerbach 
ein Konzept zum Tissue Engineering von langen Röhrenknochen auf der Basis gestickter 
poröser Strukturen entwickelt worden [Rentsch et al., 2014]. Die Anwendung der Sticktechnik 
ermöglicht die Herstellung von Gerüststrukturen (Scaffold) mit definiert eingestellter 
Porengröße und Porengrößenverteilung [Breier, 2015]. Die aus dem chirurgischen 
Nahtmaterial PCL™ hergestellten scheibenförmigen Scaffolds werden dann in einem weiteren 
Schritt mit Komponenten der extrazellulären Matrix, hier Kollagen I beschichtet, um die 
Zelladhärenz zu verbessern [Rentsch et al., 2009]. Durch Immobilisieren von Chondroitinsulfat 
in der Kollagenschicht wird die osteogene Differentiation der auf dem Scaffold in vitro 
angesiedelten oder in vivo rekrutierten Stammzellen gefördert [Douglas et al., 2007]. Bei der 
OP werden die präparierten Scaffolds scheibenweise auf einem Marknagel, der den Knochen 
stabilisiert, gestapelt bis der Defekt aufgefüllt ist.  
Da auch dieses Konzept mit einer offenen Operationstechnik und der Anwendung von 




fremdkörperassoziierten Infektion. Um diesem vorzubeugen, soll ebenfalls zu den biologisch 
präparierten Scaffolds eine Auswahl an antibakteriell wirkenden Scaffolds für die OP 
angeboten werden. Es ist also ein Wirkstofffreisetzungssystem in die bereits bestehende 
textile Struktur einzubringen, welches eine lokale Freisetzung mit einem definierten zeitlichen 
Profil erzielt, so dass die benötigte Wirkstoffkonzentration über einen festgelegten Zeitraum 
aufrechterhalten bleiben kann. Die für das Knochenimplantat entwickelte textile Struktur soll 
dabei weitgehend erhalten bleiben. Als Matrixmaterial werden synthetische degradierbare 
Polymere bzw. Copolymere der Polymilchsäure und der Polyglycolsäure untersucht, das 
Antibiotikum Gentamicin wird als Beispielwirkstoff verwendet. Es soll anhand drei 
verschiedener Beschichtungsansätze eine Beschichtungsmethode entwickelt werden durch 




2 Stand der Wissenschaft und Technik 
2.1 Kritische Knochendefekte und deren Therapie 
Die konsequente Behandlung von Knochentumoren und die Sanierung von durch Trauma 
oder Infektion zerstörtem Knochengewebe führt im Bereich langer Röhrenknochen in vielen 
Fällen zu großen segmentalen Defekten. In extremen Fällen können diese den gesamten 
Schaftbereich des Knochens umfassen. Der Körper ist dann nicht mehr in der Lage, diese 
Defekte zu schließen [Mutschler; Arand, 1999; Calori et al., 2011].  
Zum Auffüllen von Defekten bis zu 3 cm Länge wird meist autologe Spongiosa aus dem 
Beckenkamm verwendet. Dies erfordert jedoch einen weiteren, für den Patienten 
schmerzhaften, operativen Eingriff verbunden mit Folgeschäden am Entnahmeort 
(Entnahmemorbidität) [Roesgen et al., 1989]. Durch die begrenzte Menge an autologer 
Spongiosa müssen zur Auffüllung mehrerer oder größerer Defekte alternative Materialien 
verwendet werden [Calori et al., 2011]. Hier stehen allogene und xenogene 
Knochentransplantate sowie synthetische Biomaterialien zur Auswahl. Allogene und 
xenogene Knochentransplantate bergen das Risiko viraler Krankheitsübertragung  wie 
Hepatitis C, HIV oder BSE [Salzman et al., 1993; Rubin; Tolkoff-Rubin, 1988]. Des Weiteren 
sind sie biologisch inaktiv und führen häufig zu Implantatversagen [Calori et al., 2011]. 
Wegen der guten mechanischen Belastbarkeit kommt als synthetisches Biomaterial zur 
Auffüllung von Knochendefekten häufig das nichtresorbierbare Polymer Polymethyl-
methacrylat (PMMA) als Knochenzement zum Einsatz. Kritisch wird hier die fehlende 
Integration des Werkstoffes am Interface zwischen Knochen und Implantat [Arnaud, 2000] 
sowie die im Körper stattfindende Polymerisation des Materials, die mit Temperaturen bis zu 
100 °C Schädigungen am umliegenden Gewebe verursachen kann, gesehen [Blazejak et al., 
2013]. Auch wird die Freisetzung von nicht polymerisiertem Monomer und dessen toxische 
Wirkung beschrieben [Moreau et al., 1998; Blazejak et al., 2013; Bettencourt et al., 2000]. 
Poröse Trikalziumphosphat- und Hydroxylapatitkeramiken dienen als biomimetische 
Knochenersatzwerkstoffe, die Integration des Implantatmaterials in den knöchernen 
Randzonen wird gefördert. Nachteilig bei diesen Materialien ist jedoch die unzureichende 
mechanische Stabilität [Leniz et al., 2004; Petite et al., 2000; Esenwein et al., 2004; Calori et 
al., 2011]. 
2.2 Osteosynthese, Operative Reposition und Fixation einer Fraktur 
Eine Osteosynthese ist bei einer Vielzahl von Knochenverletzungen wie etwa bei offenen 
Frakturen, Frakturen mit Gelenkbeteiligung, bei dislozierten Frakturen, die sich geschlossen 
reponieren lassen, bei Frakturen mit Gefäß- oder Nervenverletzung, Oberschenkelfrakturen 
und Pseudoarthrosen notwendig, um den Knochen in anatomisch korrekter Position wieder 
zu vereinen. 
Bei Frakturen oder tumorbedingten Knochendefekten im langen Röhrenknochen kommen 
Marknagelung, Plattenosteosynthese oder ein externer Fixateur zum Einsatz.  
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Bei der Marknagelung wird der Nagel in das Knochenmark des Röhrenknochens 
eingeschlagen, wodurch eine intramedulläre (innere) Schienung entsteht. In diesem Fall 
spricht man von einer belastungsstabilen Osteosynthese, da der Patient die behandelte 
Extremität unmittelbar nach der Operation belasten kann (Abbildung 1(A)). Bei der 
Plattenosteosynthese werden je nach Frakturform oder Defekt die Knochenfragmente mit 
Metallplatten fixiert. Die Platte kann als Schiene oder zur Kompression der Bruchfläche 
dienen (Abbildung 1(A)). Bei der Behandlung mit einem Fixateur externe werden die 
Knochenfragmente mit einer außerhalb des Gewebes liegenden Metallkonstruktion fixiert 
(Abbildung 1(B)). Plattenosteosynthese und Fixateur externe sind übungsstabile 
Osteosynthesen, d. h. der Patient belastet die Extremität nicht voll [Braten et al., 2005; Cozma 
et al., 2000].  
 
Abbildung 1: Röntgenaufnahmen von Tibiafrakturen: (A) die Tibia ist mit einem Marknagel fixiert, das Wadenbein 
mit einer Plattenosteosynthese stabilisiert, (B) die Tibia ist mit einem Fixateur externe stabilisiert.  
(Quelle der Röntgenaufnahmen: Universitätsklinikum Carl Gustav Carus, Unfall- und Wiederherstellungs-
chirurgie). 
2.3 Fremdkörperassoziierte Infektionen bei der Behandlung von Knochendefekten  
Trotz verbesserter Operationstechniken und optimierter Implantate in der Chirurgie des 
Stütz- und Bewegungsapparates treten bei komplexen Verletzungs- und Frakturmustern, bei 
aufwendigen Operationsmethoden sowie bei gesundheitlich vorbelasteten oder älteren 
Patienten Komplikationen auf. Eine der gefürchteten Früh- und Spätkomplikationen stellt die 
fremdkörperassoziierte Infektion dar [Garberina et al., 2001; Gollwitzer et al., 2003b; Green, 
1983]. Die Inzidenz orthopädischer Infektionen beträgt je nach Operationsmethode 6 - 40 %  
[Allgower; Perren, 1980; Beck et al., 1999]. Abhängig von der Art der Fraktur und dem Grad 
der Verschmutzung steigt die Infektionsrate z. B. bei Tibiafrakturen auf bis zu 21 % an 
[Templeman et al., 1998]. 
Knocheninfektionen sind schwer zu therapieren und haben häufig eine Entfernung des 
Transplantates oder Implantates zur Folge [Beck et al., 1999; Muckley et al., 2004; Raschke; 
Schmidmaier, 2004; Sanderson, 1989; Suter et al., 1994]. Nach einer deutschen Studie sind 
durchschnittlich 7,3 Operationen notwendig, um einen durch multiresistente Staphylococcus 
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aureus (MRSA) verursachten Infekt vollständig zu sanieren [Muckley et al., 2004]. 
Amerikanische Studien zeigen, dass eine ca. 7-tägige Verlängerung des Krankenhaus-
aufenthaltes in Folge postoperativer Wundinfektionen mit einer Mehrkostenbelastung von 
ca. 3.150 Dollar pro Patient einhergeht [Perl; Roy, 1995; Weber; Rutala, 2005]. Schätzungen in 
Deutschland gehen davon aus, dass die Kosten beim Auftreten Implantat-assoziierter 
Infektionen ca. 5 - 7,5 mal höher liegen, als bei gleichartigen Verletzungen mit 
komplikationslosem Verlauf [Heitemeyer; Hax, 1990]. Die daraus resultierenden Kosten durch 
die Behandlung, den Arbeitsausfall und Invalidität werden auf ca. 30.000 - 42.500 € pro Fall 
geschätzt [Nast-Kolb et al., 1991]. Nicht erfasst werden die psychosozialen Probleme der 
betroffenen Patienten durch lange, sich wiederholende Krankenhausaufenthalte, Invalidität, 
Verlust des Arbeitsplatzes, soziale Desintegration bis hin zu Alkoholismus und Suizid 
[Klussmann, 1990]. 
2.3.1 Biofilmbildung 
Nach Implantation eines Fremdkörpers konkurrieren körpereigene Zellen und eingebrachte 
Bakterien um die Adhäsion an der Oberfläche des Biomaterials. In den ersten zwei bis fünf 
Stunden nach Implantation findet die Entscheidung statt, welche Organismen, also Bakterien 
oder Zellen, die Oberfläche besiedeln werden. In dieser Zeit können die noch frei beweglichen 
Erreger vom Immunsystem bekämpft werden. Antibiotika können hier unterstützend auf die 
Keimreduzierung wirken [Gristina et al., 1988-1989; Konig et al., 1998]. Gewinnen die 
Bakterien den Kampf um die Oberfläche, findet eine Biofilmbildung statt, die nach folgenden 
vier Schritten abläuft [Habash; Reid, 1999]: 
a) Bildung eines Konditionierungsfilms, 
b) Initiale Annäherung und Adhäsion der Mikroorganismen, 
c) Wachstum und Kolonisierung, 
d) Biofilmbildung. 
 
Abbildung 2: Die vier Schritte der Biofilmbildung [Habash; Reid, 1999]. 
In einem ersten Schritt (Abbildung 2(A)) adsorbieren Biomoleküle aus dem umgebenden 
Medium (z. B. Serum oder Gewebeflüssigkeiten). Die Art der Biomoleküle ist abhängig von 
dem Ort der Implantation [Habash; Reid, 1999; Schiefer U. R., 2004]. Auf der so entstandenen 
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Oberfläche können die Erreger adhärieren (Abbildung 2(B)) was wiederum die Voraussetzung 
für Wachstum und Kolonisierung (Abbildung 2(C)) ist. Durch Ausscheidung einer 
extrazellulären Schleimsubstanz (ESS) und Exopolysacchariden (EPS) kommt es zur Bildung 
eines Biofilmes (Abbildung 2(D)). Diese sind die Grundlage für eine erneute Ansiedlung von 
Bakterien. Letztlich ist es so möglich, dass mehrschichtige Biofilme entstehen [Habash; Reid, 
1999]. Die in den Biofilm eingebetteten Mikroorganismen sind metabolisch weitgehend 
inaktiv und dadurch nahezu unempfindlich gegenüber Antibiotika [Costerton et al., 1999; 
Donlan, 2002]. Des Weitern stehen sie über die ESS miteinander in Kontakt und es wird eine 
Kommunikation in Form von quorum sensing angenommen [Waters; Bassler, 2005]. Mit 
diesen Eigenschaften stellt ein Biofilm einen schwer angreifbaren Streuherd für rezidivierende 
Infektionen dar [Schiefer U. R., 2004]. Die Bildung von Biofilmen auf Implantat-Oberflächen 
sollte daher unbedingt vermieden werden.  
Fremdkörperassoziierte Infektionen werden unter anderem von obligat pathogenen 
Staphylokokken verursacht. So können Staphylococcus aureus und epidermidis in 70 - 90 % 
der tiefen Wundinfektionen nachgewiesen werden [Raschke; Schmidmaier, 2004; Sanderson, 
1989; Suter et al., 1994]. Diese Bakterien zeigen eine hohe Affinität zu Knochen [Gristina et 
al., 1988-1989; Littlewood-Evans et al., 1997]. 
Indikatoren, die das Infektionsrisiko verstärken (kontaminierte/verschmutzte Wunden, 
Fremdkörperimplantate, eine OP-Dauer von mehr als 2 Stunden, immunsuppressive 
Patienten, Raucher, Patienten mit Diabetes mellitus, Personen in hohem Alter, stark über- 
bzw. untergewichtige Patienten), steigern die Notwendigkeit einer Antibiotikaprophylaxe 
[Beck et al., 1999]. 
2.3.2 Antibiotika und Antibiotikatherapien  
Seit der Entdeckung des Penicillins zu Beginn des vergangenen Jahrhunderts hat sich eine 
große Bandbreite an verschiedenen Antibiotika in der medizinischen Anwendung etabliert. 
Unterscheiden lassen diese sich in ihrer chemischen Zusammensetzung, ihrer Wirkweise oder 
der Art der Gewinnung. Letzteres trennt man in Antibiotika natürlichen Ursprungs, in der 
Regel Stoffwechselprodukte von Pilzen oder Bakterien wie etwa das Penicillin, und in 
Wirkstoffe aus synthetischer Herstellung, welche auch oft als Chemotherapeutika bezeichnet 
werden. Die antibiotische Wirkweise der Therapeutika kann entweder bakteriostatisch sein, 
also eine Wachstums- bzw. Vermehrungshemmung bewirken oder bakterizid, was ein 
Abtöten der Bakterien bedeutet. Die Wirkstoffe greifen dabei an Strukturen oder 
Mechanismen an, die in tierischen oder menschlichen Zellen nicht vorliegen [Mutschler, 
2008]. Vorwiegend findet dabei eine Hemmung, entweder der Zellwandsynthese, der 
Proteinsynthese am Ribosom oder der DNA-Replikation statt. In der Regel wirken die Stoffe 
entweder gegen grampositive oder gramnegative Bakterien. Tetracycline finden den Einsatz 
als Breitbandantibiotikum, da sie die bakterielle Proteinsynthese hemmen und somit 
bakteriostatisch auf grampositive und –negative Bakterien wirken [Mutschler, 2008]. 
Bei der chemischen Zusammensetzung sind am häufigsten vertreten die Aminoglykoside, 
Glykopeptide und ß-Lactame mit der Untergruppe der Penicilline. Die Aminoglykoside, deren 
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wichtigsten Vertreter Gentamicin, Tobramycin und Amikacin sind, stellen einen effektiven 
Wirkstoff mit geringer Restistenzentwicklung dar. Dem gegenüber stehen potentiell schwere 
Nebenwirkungen wie Nephro- und Ototoxizität [Mutschler, 2008; Derendorf et al., 2002].  
2.3.3 Systemische und lokale Antibiotikaprophylaxe  
Das Ziel einer gegenwärtig vielfach praktizierten prophylaktischen Antibiotikagabe (bis zu 72 
Stunden, systemisch) ist es, die Gefahr der postoperativen Wundinfektion zu senken. Bei 
systemischen Antibiotikagaben kann allerdings nach spätestens 3 Tagen kein verringertes 
Infektionsrisiko mehr nachgewiesen werden [Beck et al., 1999; Barie, 2000; Hunfeld et al., 
2003; Nichols et al., 2005]. Bei Dauergabe von Antibiotika besteht die Gefahr einer 
Superinfektion, bei der die kontaminierenden Keime Resistenzen gegen die verwendeten 
Antibiotika ausbilden [Beck et al., 1999].  
Die lokale Applikation hat gegenüber der systemischen Gabe deutliche Vorteile. Zum einen 
wird so eine hohe lokale Konzentration ohne eine starke Inanspruchnahme des 
Gesamtorganismus erreicht. Auf diese Weise kann die postoperative Belastung des Patienten 
reduziert und die Wahrscheinlichkeit eines positiven Verlaufs der Heilung deutlich erhöht 
werden. Des Weiteren können die Substanzen ihre biologische Aktivität voll entfalten 
[Raschke; Schmidmaier, 2004]. Tierexperimentelle und klinische Studien haben gezeigt, dass 
durch eine lokale Antibiotikaapplikation das Infektionsrisiko im Vergleich zu einer 
systemischen Antibiotikagabe signifikant gesenkt werden kann [Lucke et al., 2003b; 
Ostermann et al., 1995]. Einschränkend wirkt hier, dass hohe Antibiotikumkonzentrationen 
sich auf die Zellaktivität des umgebenden Gewebes auswirken können. So zeigen die bei der 
Knochenregeneration aktiven mesenchymalen Stammzellen gegenüber hohen Gentamicin-
Dosen zwar keine Einschränkung der Zellvitalität, werden dafür aber ab Konzentrationen von 
100 µg/ml stark in den für die Ossifikation wichtigen Vorgängen Proliferation und osteogene 
Differentiation reduziert [Chang et al., 2006; Kagiwada et al., 2008]. 
2.3.4 Gentamicin 
Aminoglykoside sind dadurch gekennzeichnet, dass sie mehrere Amino-Zucker in ihrer 
Struktur beinhalten. Gentamicin gehört zusammen mit Neomycin, Framycetin, Kanamycin, 
Trobamycin, Amikacin, Netilmicin und Sisomicin zu der Desoxystreptamin-haltigen Gruppe der 
Aminoglycoside [Denyer et al., 2004]. Es wird durch Fermentation von Micromonosporus-
Arten gewonnen und wurde erstmals 1963 durch M. Weinstein beschrieben [Weinstein et al., 
1963; Rusnak et al., 2001]. Das biosynthetisch gewonnene Gentamicin setzt sich zusammen 
aus fünf artverwandten Strukturen, die in Abbildung 3 skizziert sind. Die Grundstruktur 
besteht jeweils aus den drei Bausteinen Gerosamin, 2-Desoxystreptamin und Purpurosamin 
und sie unterscheiden sich lediglich in Anzahl und Anordnung der Methylgruppe [Graham et 
al., 1997].  
Das Mischungsverhältnis ist abhängig vom Fermentationsverfahren, verwendeter 
Micromonosporus-Art und weiteren verarbeitungstechnologischen Faktoren. Da die Anzahl 
an Methylgruppen differiert, kann die mittlerere Molmasse des Antibiotikums leicht variieren 
und ist somit abhängig von der Bezugsquelle (Hersteller). 
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Aminoglykoside sind oral nicht resorbierbar und werden daher für systemische Anwendung 
ausschließlich parenteral (das Verdauungssystem umgehend) in Form von Infusionen 
eingesetzt [Mutschler, 2008; Derendorf et al., 2002; Denyer et al., 2004]. Neuere Studien 
zielen durch Präparation von Gentamicin mit Emulgier- und Absorbtionsmitteln auch auf eine 
orale Gabe [Ito et al., 2005].  
 
Abbildung 3: Allgemeine Strukturformel für Gentamicin und dessen Komponenten [Graham et al., 1997]. 
Da der antibiotische Effekt dieser Arzneistoffgruppe konzentrationsabhängig ist, sollte für die 
Therapie die minimale Hemmkonzentration des Erregers um das 8 – 10fache überschritten 
werden. Die oto- und nephrotoxischen Wirkung bei systemischer Applikation des Gentamicins 
ist dabei nicht von der Konzentration des Antibiotikums abhängig, sondern resultiert aus einer 
langsamen Kumulation des Wirkstoffs in tiefen Kompartimenten wie den Haarzellen des 
Ohres und den Tubuluszellen der Niere [Derendorf et al., 2002]. Um dies zu vermeiden, ist 
neben dem hohen Spitzenspiegel ein möglichst niedriger Talspiegel notwendig, was ein 
strenges Monitoring der Plasmawerte erforderlich macht und die systemische Anwendung 
auf sieben Tage beschränkt [Mutschler, 2008; Derendorf et al., 2002; Denyer et al., 2004].  
Trotz seiner schweren irreversiblen Nebenwirkungen bleibt Gentamicin für die Behandlung 
schwerer Infektionskrankheiten aufgrund der Wirksamkeit gegen eine Vielzahl grampositiver 
(inclusive Penicillin-resistenter Staphylokokken) und gramnegativer Erreger sowie der 
geringen Resistenzentwicklung das Mittel der Wahl [Denyer et al., 2004]. So konnte es sich 
auch bei der lokalen Anwendung durchsetzen und wird bereits in verschiedenen auf dem 
Markt erhältlichen Produkten, wie etwa dem PMMA-Knochenzement Refobacin® oder dem 
beschichteten Tibia-Marknagel Expert Tibia Nail PROtekt®, für die lokale Freisetzung 
appliziert.  
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2.3.5  Pharmakokinetische Aspekte der Gentamicin-Applikation 
Die Pharmakokinetik beschreibt den zeitlichen Verlauf von Arzneimittelkonzentrationen im 
Organismus und leitet daraus Dosierungsvorschläge ab. Durch Monitoring einzelner Gewebe 
und Gewebsflüssigkeiten können die Arzneimittelkonzentrationen in den verschiedenen 
Kompartimenten und deren zeitlicher Verlauf bestimmt werden. Wichtige Größen sind hier z. 
B. die Clearance (CL), ein Maß für die Ausscheidungsgeschwindigkeit im Körper, das 
Verteilungsvolumen (Vd), ein Proportionalitätsfaktor, welcher die gemessene 
Arzneistoffkonzentration mit der Gesamtarzneistoffkonzentration im Organismus in 
Beziehung setzt, und die Halbwertszeit, die Zeitspanne in der eine Konzentration auf die 
Hälfte ihres ursprünglichen Wertes abgefallen ist. Die Kinetik, mit der der Wirkstoff im Körper 
verteilt wird bzw. aus dem Körper ausgeschieden wird, kann 0ter-Ordnung und somit 
konzentrationsunabhängig sein. Im häufigsten Fall unterliegt sie einer konzentrations-
abhängigen Ordnung ersten Grades. Bei halblogarithmischer Darstellung des Konzentrations-
verlaufes erster Ordnung über der Zeit, erhält man einen linearen Verlauf. Die Verteilung und 
Elimination eines Wirkstoffs mit einer Kinetik erster Ordnung wird daher auch als lineare 
Pharmakokinetik bezeichnet. Eine Pharmakokinetik höherer Ordnung wird als nichtlinear 
bezeichnet, die Hauptursache hierfür liegt zumeist in der Sättigung von Eliminations- und 
Bindungsmechanismen im Körper.  
Zur Beschreibung liegen unterschiedliche Ansätze zu Grunde, deren wichtigste Vertreter die 
Pharmakokinetik in Kompartiment-Modellen, in statistischen Modellen und in physiologischen 
Modellen sind. Das Kompartiment-Modell betrachtet den Körper als ein System von 
unterschiedlichen kinetischen Kompartimenten. Diese Kompartimente werden nicht nach 
physiologischen Besonderheiten unterschieden sondern anhand der Verteilungs-
geschwindigkeit des Wirkstoffs in dem entsprechenden Gewebe. Ein einfaches Ein-
Kompartiment-Modell liegt dementsprechend vor, wenn der Wirkstoff sich nach Bolusgabe in 
vernachlässigbarer Zeitspanne im Körper verteilt. Die Konzentrationen in den verschiedenen 
Geweben bzw. Gewebeflüssigkeiten können dabei unterschiedlich sein, verändert sich 
allerdings die Konzentration in einem, beeinflusst dies die Konzentration in allen anderen 
wirkstoffhaltigen Geweben und es stellt sich zeitnah ein Gleichgewicht ein. Im 
Mehrkompartiment-Modell ist der Transport des Wirkstoffs in andere Gewebeschichten mit 
einer Geschwindigkeitskonstante verbunden. Das zentrale Kompartiment stellt das Gewebe 
dar, welches zur Aufnahme und Verteilung des Wirkstoffs im Körper genutzt wird, i. d. R. sind 
das die Blutbahnen mit dem entsprechenden Plasmaspiegel. Das periphere Kompartiment 
wird dann durch Gewebe und Gewebeflüssigkeiten vertreten, dass mit einer deutlichen 
zeitlichen Verzögerung eine Konzentrationszunahme des Wirkstoffs erfährt. Die Anreicherung 
und Elimination des Wirkstoffs in diesem Kompartiment wird durch eine 
Geschwindigkeitskonstante (Abbildung 4: k12, k21) beschrieben. Im Drei-Kompartiment-
Modell wird das periphere Kompartiment nochmals unterschieden in ein flaches peripheres 
Kompartiment, welches relativ zeitnah mit dem zentralen Kompartiment Veränderungen der 
Wirkstoffkonzentrationen aufweist und ein tiefes peripheres Kompartiment, welches mit 
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signifikanter zeitlicher Verschiebung eine Wirkstoffanreicherung zeigt und durch eine andere 
Geschwindigkeitskonstante beschrieben wird (Abbildung 4: k13, k31). 
Bei der Applikation von Gentamicin gelten die Tubuluszellen der Nieren und die Haarzellen 
des Ohres als tiefe Kompartimente. Langanhaltende hohe Konzentrationen des Antibiotikums 
bewirken daher eine Kumulation des Wirkstoffs in den entsprechenden Geweben. 
 
 
Unter der Voraussetzung, dass eine lineare Pharmakokinetik vorliegt, können auch andere 
Modelle angewandt werden. Ein statistischer Ansatz kann unter Annahme einer 
Häufigkeitsverteilung vorgenommen werden und eine mittlere Verweildauer des Wirkstoffs 
im Körper bestimmt werden. Ein physiologischer Ansatz zur Betrachtung der Clearance geht 
von der Elimination des Wirkstoffs in dem jeweiligen Organ aus, in das das Blut mit einer 
bestimmten Wirkstoffkonzentration Ci eintritt und mit der Konzentration Ca wieder verlässt 
(Zusammengefasst aus [Derendorf et al., 2002]). 
2.4 Wirkstofffreisetzungssysteme (engl.: drug delivery systems, DDS) 
Verschiedene Motivationen für den Einsatz von Wirkstofffreisetzungssystemen (DDS) können 
unterschieden werden. Entweder soll eine Wirkstofffreisetzung über einen längeren Zeitraum 
erzielt werden, um die Konzentration des Wirkstoffs systemisch für eine bestimmte Dauer 
stabil zu halten. Derartige Systeme finden unter anderem in Retard-Tabletten (z. B. Acerola-C-
Retard der Fa. Natura Vitalis) ihre Anwendung. Eine weitere Möglichkeit besteht in der 
gezielten Freisetzung eines Wirkstoffs an einer bestimmten Stelle im Körper, also einer 
lokalen Applikation. Hierzu gehören die seit neuerem im Fokus der Forschung stehenden 
Nanokapseln, die systemisch im Körper eingebracht werden, jedoch den Wirkstoff gezielt an 
bestimmten Stellen, z. B. in Tumorgeweben, freisetzen [Fuchigami et al., 2012; Vergara et al., 
2012]. Diese Therapieform könnte die Belastung des ohnehin geschwächten Krebspatienten 
im Vergleich zur Chemo- und Strahlentherapie erheblich mindern und stellt eine große 
Hoffnung in der Krebsforschung dar. Eine weitere Möglichkeit besteht in einer lokalen 
Anwendung mit systemischer Wirkung. Hier sind als Beispiel Hormon- und Insulinimplantate 
zu nennen. Diese werden an einer Stelle des Körpers i. d. R. subkutan implantiert und geben 
Abbildung 4: Drei-Kompartiment-Modell mit: 
Qapp: Wirkstoffmenge, applizierte Dosis, 
Xz: Wirkstoffmenge im zentralen Kompartiment, 
Xfp: Wirkstoffmenge im flachen peripheren 
Kompartiment, 
Xtp: Wirkstoffmenge im tiefen peripheren 
Kompartiment, 
EX: Eliminierte Wirkstoffmenge, 
k: Geschwindigkeitskonstante zwischen den jeweiligen 
Kompartimenten [Derendorf et al., 2002]. 
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über einen längeren Zeitraum den Wirkstoff aus einem Depot in das Gewebe ab, so dass die 
Konzentration im Körper konstant gehalten wird.  
Ein Beispiel für die lokale Anwendung von DDS mit lokaler Wirkung findet sich bei der 
Therapie von Knochenerkrankungen wie Traumata, Tumore oder Entzündungen 
(Osteomyelitis). Hier werden Wirkstoffe wie Knochenwachstum fördernde Zytokine 
(Knochenmorphogenetische Proteine, engl.: bone morphogenetic proteins (BMPs)) [Saito et 
al., 2005] oder Antibiotika zur Unterstützung der Knochenregeneration eingesetzt [Gollwitzer 
et al., 2003a]. 
Ausgenommen der Layer-by-layer-hergestellten Nanocapsules, deren Wirkstofffreisetzung auf 
ganz eigenen Mechanismen beruht, liegt den meisten DDS das gleiche Prinzip zu Grunde. Der 
Wirkstoff wird eingebettet in eine inerte oder resorbierbare Matrix und durch 
Diffusionsprozesse (bei inerten) und/oder Degradationsprozesse der Matrix mit einem 
zeitabhängigen Profil freigesetzt. Theoretische Modelle zur Beschreibung dieser Vorgänge 
werden in den Kapiteln 2.4.2 - 2.4.4 vorgestellt. Das Freisetzungsprofil, ausgedrückt durch die 
freigesetzte Menge an Wirkstoff über der Zeit gibt Informationen über die Anfangsdosis 
(Initial Burst) und die Freisetzungsrate, zwei entscheidende Größen zur Dosierung des 
Wirkstoffs. Diese Größen sind wiederum von einer Reihe von Parametern abhängig wie etwa 
Matrixmaterial [Friess; Schlapp, 2002a], Geometrie des Probenkörpers [Barba et al., 2009] 
oder Wirkstoffverteilung in der Matrix [Caraballo et al., 1996].  
Ziel aller Produkte bzw. Studien ist es, eine höchstmögliche, aber nicht toxische lokale 
Medikamentenkonzentration zu erreichen, ohne systemische Effekte auftreten zu lassen 
[Ruszczak; Friess, 2003]. Die ideale Freisetzungskinetik führt zu einer schnellen Abgabe nach 
der Implantation (initiale Phase). Im Folgenden soll ein konstantes Level über einen 
definierten Zeitraum erreicht werden, welcher in einer kurzen Endphase schnell absinkt. 
Systemische Nebeneffekte oder Akkumulierung der Antibiotika in den Implantaten sollten 
vermieden werden [Ruszczak; Friess, 2003]. 
Im Folgenden werden zunächst die wichtigsten auf dem Markt befindlichen Produkte 
aufgeführt, die für die Regeneration bzw. Profilaxe infektiöser Knochenerkrankungen relevant 
sind. 
2.4.1 Angewandte DDS für die Behandlung bzw. Profilaxe von infektiösen Knochen-
erkrankungen 
PMMA-Beads 
Das älteste Beispiel eines Drug Delivery Systems zur Behandlung von Knocheninfektionen sind 
wirkstoffbeladene Kugelketten, aus dem Englischen i. d. R. als PMMA-Beads bezeichnet 
[Becker et al., 1994; Kent et al., 2006; Walenkamp, 1989; Wininger; Fass, 1996]. Diese auf 
Stahldraht aufgefädelten PMMA-Kugeln sind mit Gentamicin getränkt und werden bei 
Knochen- und Weichteildefekten zusätzlich zur eigentlichen Versorgung eingeführt. Von 
Nachteil ist, dass nach der Behandlung die PMMA/Stahldraht-Kombination entfernt werden 
muss, was zu Gewebeeinrissen und erneuten Infektionen führen kann [Kent et al., 2006; 
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Wininger; Fass, 1996]. Auch wird das Freisetzungsprofil  des Wirkstoffs aus der PMMA-Matrix 
im pharmakokinetischen Sinne als nicht optimal angesehen [Mader et al., 1997]. Des 
Weiteren deuten Studien darauf hin, dass die PMMA-Beads als optimale Oberfläche für die 
Entstehung von Biofilmen dienen können [Neut et al., 2001]. Dies kann zu einer Verstärkung 
der Infektion und zu resistenten Erregern führen. 
Kommerziell erhältlich ist u. a. die PMMA-Kugelkette „Septopal“ (Biomet GmbH, Berlin) zum 
Einsatz bei Osteomyelitis, Pseudoarthrose, Weichteilinfektionen und offenen Frakturen. 
PMMA-Zement 
Trotz seiner häufigen Verwendung hat PMMA-Zement als Knochenersatzmaterial große 
Nachteile. Neben der fehlenden Resorbierbarkeit und der fehlenden knöchernen Integration 
wird auch der Abfluss von Sekreten inhibiert, eine oft notwendige Entfernung ist schwierig 
und mit Risiken verbunden [Kaiser et al., 1993; Larsson; Procter, 2011]. 
Knochenzemente sind als fertige Antibiotika-beladene Präparate auf dem Markt erhältlich 
oder können bei der Präparation des Knochenzementes während der OP mit Antibiotika 
vermengt werden. Das Antibiotikum ist dann in der PMMA-Matrix als ungelöstes Korn verteilt. 
Bei der Polymerisation des Zements müssen kurzzeitig Temperaturen von mehr als 100 °C 
vom Antibiotikum toleriert werden und mit steigender Wirkstoffkonzentration verschlechtern 
sich die mechanischen Eigenschaften des Zements [Diez-Pena et al., 2002; Gerhart et al., 
1988; van de Belt, H et al., 2000; Wahlig; Dingeldein, 1980].  
In Europa ist der Knochenzement „Refobacin® Bone Cement R“ (aap Implante Ag, Berlin) zur 
Auffüllung von Knochendefekten kommerziell erhältlich. 
PDLLA/Gentamicin beschichteter Marknagel 
Vergleichsweise neu auf dem Markt ist der beschichtete Tibia-Marknagel Expert Tibia Nail 
PROtekt der Fa. Synthes. Ein herkömmlicher chirurgischer Marknagel wird mit einer 
abriebfesten, dünnen Schicht Poly-DL-Lactid (PDLLA) beschichtet, in der das Gentamicin als 
ungelöstes Korn verteilt ist. Der Marknagel kann zur Vorbeugung von Infektionen bei der 
Fixation von Knochentraumata eingesetzt oder bei entzündlichen Knochenerkrankungen zur 
Therapie in den Markraum des erkrankten Knochens eingebracht werden. Vorteilhaft ist hier, 
dass der Wirkstoff im Inneren des Knochens freigesetzt wird und die Diffusion in die 
Knochensubstanz gefördert wird. Studien berichten von Gentamicinkonzentrationen weit 
über der minimalen Hemmkonzentration (MHK) der infektiösen Bakterienstämme in der 
umgebenden Knochensubstanz sowie eine deutliche Behinderung des Bakterienwachstums 
[Gollwitzer et al., 2003a; Lucke et al., 2003a; Vester et al., 2010].  
Ca-Phosphat, Ca-Sulfat als Material für den Einsatz als DDS 
Kalziumphosphate oder Kalziumsulfate werden sowohl als Partikel, als auch als Zement zur 
Knochendefektauffüllung eingesetzt. Auf Grund ihrer geringen mechanischen Belastbarkeit 
können sie jedoch nur für kleinere Defekte sowie in Bereichen mit geringer Krafteinwirkung  
wie etwa in der Kiefer- und Mundchirurgie eingesetzt werden. Dazu kommt noch, dass durch 
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das Einbringen von Antibiotika die Konsistenz der Kalziumverbindungen negativ beeinflusst 
wird.  
Kommerziell erhältlich ist PerOssal (aap Implantate Ag, Berlin) aus Hydroxylapatit zur 
Rekonstruktion von Knochendefekten in der Unfallchirurgie, Orthopädie, Zahn-Mund-Kiefer- 
und Gesichtschirurgie [Takechi et al., 1998; Winkler et al., 2000].  
Kollagenschwämme mit integrierter Antibiotikum-Freisetzung 
Ebenso bewährt auf dem Markt bei der Profilaxe und Behandlung von Knocheninfektionen 
hat sich das Kollagen als Wirkstoffträger. Ursprünglich wegen seiner hämostatischen Wirkung 
zur Blutstillung im Wundbereich eingesetzt, wird es mit Antibiotikum versehen auch zur 
lokalen Therapie bei Gewebeentzündungen, u. a. auch Knochen eingesetzt. Von Vorteil ist, 
dass das vollständig resorbierbare Material einen Zweiteingriff unnötig macht. Auf Grund der 
fehlenden mechanischen Stabilität ist es jedoch als reines Knochenersatzmaterial nicht zu 
verwenden [Friess, 1998; Ruszczak; Friess, 2003; Stemberger et al., 1989]. 
Ein Beispiel für ein auf dem Markt erhältliches Kollagen/Gentamicin-Präparat ist das 
Medizinprodukt GENTA-COLLresorb® der Fa. Resorba. 
2.4.2 DDS mit Wirkstoff suspendiert in der Polymermatrix  
Ein gängiges Verfahren zur Herstellung von Drug Delivery Systemen besteht darin, den 
Wirkstoff als ungelöstes Korn im Matrixpolymer zu verteilen. Es werden in der Regel die 
unterschiedlichen Lösbarkeiten von Wirkstoff und Polymer genutzt. Das Matrixpolymer wird 
in einem organischen Lösungsmittel gelöst und der wasserlösliche Wirkstoff als ungelöste 
Körner in der Polymerlösung suspendiert [Gollwitzer et al., 2003a; Mauduit et al., 1993; Ozalp 
et al., 2002; Vester et al., 2010]. Diese Suspension kann dann zur Herstellung von 
Mikrospheres [Le Ray et al., 2003] und Formkörpern [Chang et al., 2006; Ozalp et al., 2002; 
Zhang et al., 1994b] oder zur Beschichtung von Biomaterialien bzw. chirurgischen Implantaten 
[Gollwitzer et al., 2003a] verwendet werden. Eine weitere Variante stellt das Tablettieren 
bzw. Heißpressen eines pulverförmigen Polymer/Wirkstoff-Gemisches dar [Takahashi et al., 
2004]. 
Freisetzungsmechanismus 
Der Wirkstoff ist als Korn statistisch in der Polymermatrix verteilt. Ein gewisser Teil der 
Wirkstoffbeladung befindet sich dabei direkt an oder nahe der Oberfläche. Je größer dabei die 
Oberfläche, bzw. das Verhältnis Oberfläche/Volumen, desto höher ist der oberflächennah 
gespeicherte Wirkstoffanteil. Bei Kontakt mit einem wässrigen Medium geht der 
oberflächennahe wasserlösliche Wirkstoffanteil direkt und ungehindert in Lösung und verhält 
sich dabei nach der klassischen Fick‘schen Diffusion [Bonny; Leuenberger, 1991]. Der 
hierbeschriebene Effekt hat eine rasche Zunahme der Wirkstoffkonzentration im Medium zur 
Folge und wird als Initial Burst (IB) bezeichnet. Mit zunehmender Dauer treten verschiedene 
Effekte auf. Zhang et al., [1994a] unterscheiden bei der Freisetzung des Wirkstoffs drei 
Mechanismen.  
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a. Diffusionsgesteuerte Freisetzung durch Kanäle 
Betrachtet man die Verteilung der Wirkstoff-Körner in der Polymermatrix, so liegen diese bei 
niedrigen Wirkstoffbeladungen einzeln vor und sind umschlossen vom Polymer. Ist die 
hydrophobe Polymermatrix für den wasserlöslichen Wirkstoff nicht permeabel, kann dieser 
nicht freigesetzt werden. Bei höheren Wirkstoffbeladungen agglomerieren die Körner zu 
Clustern. Diese können entweder mit der Oberfläche verbunden (offene Cluster) oder in der 
Polymermatrix eingeschlossen (geschlossene Cluster) sein. Mit zunehmendem Wirkstoffanteil 
steigt die Anzahl an offenen Clustern bis zu dem Punkt, an dem alle Cluster mit der 
Oberfläche verbunden sind, der Perkolationsgrenze.  
Da bei Gentamicin wie bei weiteren gut wasserlöslichen Wirkstoffen der Lösungsvorgang 







            Gleichung 1 
welches den zeitliche Verlauf dC/dt der Konzentration C mit dem Diffusionskoeffizienten D 
und der Ortsvariablen x beschreibt [Siegel, 1989]. Die Einflüsse von Kanalgeometrie und –
topologie, Löslichkeit des Wirkstoffs sowie der Behinderung der Diffusion durch hohe 
Wirkstoffkonzentrationen in der Lösung beim Diffusionsprozess werden im Formationsfaktor f 
zusammengefasst, so dass der effektive Diffusionskoeffizient Deff aus dem 
Diffusionskoeffizienten in Wasser DW wie folgt berechnet werden kann [Siegel, 1989; Zhang et 
al., 1994a]: 
𝑫𝒆𝒇𝒇 = 𝒇 ∙ 𝑫𝑾          Gleichung 2 
b. Freisetzung durch osmotischen Druck 
Die geschlossenen Wirkstoff-Cluster in der Polymermatrix, die nicht durch Diffusion in Lösung 
gehen können, bewirken eine erhöhte Quellung und Wasseraufnahme auf Grund der 
Konzentrationsdifferenz. Dies bewirkt eine Ausdehnung des Porenraums was schließlich in 
einem Aufreißen der Polymermatrix resultiert. Die entstandenen Risse stellen weitere Kanäle 
dar, durch die ebenfalls die in Punkt 2.4.2a beschriebene Diffusion stattfinden kann. Der 
Beginn der Freisetzung ist aber im Vergleich zu den offenen Clustern zeitlich verzögert, da 
zunächst die Quellung und Rissbildung stattfinden muss [Zhang et al., 1994a]. 
c. Freisetzung durch Polymerdegradation 
Betrachtet man die Freisetzungsmechanismen, die durch die Degradation des Matrixpolymers 
entstehen, muss zunächst unterschieden werden zwischen oberflächenerodierenden und 
bulkerodierenden Poylmeren [Burkersroda et al., 2002].  
Bei oberflächenerodierenden Polymeren ist die Degradationsgeschwindigkeit höher als die 
Diffusion des Wassers in das Bulkmaterial [Burkersroda et al., 2002]. Bevor also eine Quellung 
stattfinden kann, wird das Material bereits in das Monomer abgebaut und geht in Lösung. Die 
Freisetzung des Wirkstoffs findet hier also nur durch den steten Abbau der Polymeroberfläche 
und die bereits beschriebene Diffusion durch Kanäle statt. 
Stand der Wissenschaft und Technik 
15 
 
Bulkerodierende Polymere hingegen zeigen eine höhere Diffusionsgeschwindigkeit des 
Wassers in das Polymer, sie quellen schneller als der Abbau zu Monomeren voranschreitet. 
Das aufgenommene Wasser verursacht auch im Bulkmaterial eine hydrolytische Spaltung des 
Polymers, welche durch die Anreicherung von sauren Abbauprodukten und der damit 
einhergehenden Autokatalyse noch beschleunigt werden kann [Burkersroda et al., 2002]. Drei 
Mechanismen können dabei die Freisetzung beeinflussen: Zunächst wird die Permeabilität 
des Wirkstoffs durch die Polymermatrix erhöht, wenn die molekulare Masse des Polymers im 
Bulk durch Hydrolyse abnimmt. Das Erweichen des Bulkmaterials und die erhöhte Aufnahme 
von Wasser bewirken eine verstärkte Freisetzung durch osmotischen Druck. Und letztlich 
setzt, wenn die molekulare Masse der Polymere einen kritischen Punkt unterschritten hat, der 
Masseverlust des Bulkmaterials ein. Kurzkettige Polymere, Oligomere und Monomere 
diffundieren aus dem Bulkmaterial und nehmen den Wirkstoff mit [Zhang et al., 1994a].  
Die hier beschriebenen Mechanismen überlagern sich und sind abhängig von dem 
verwendeten Polymer [Friess; Schlapp, 2002a], der Probengeometrie [Zhang et al., 1994a] 
sowie der Löslichkeit und der Verteilung des Wirkstoffs [Caraballo et al., 1996]. 
2.4.3 DDS mittels Wasser-Öl(-Wasser)-Technik 
Ein weiteres Verfahren zur Herstellung wirkstoffbeladener Produkte ist die Wasser-Öl- bzw. 
Wasser-Öl-Wasser-Technik (engl.: water-oil-water, W-O-W) bei der die unterschiedliche 
Löslichkeit von Wirkstoff und Polymer in den verwendeten Lösungsmitteln genutzt werden. 
Die Lösungsmittel sind untereinander nicht löslich und bilden Phasen aus. In der ersten Phase 
(W1-Phase) wird der wasserlösliche Wirkstoff in einer kleinen Menge Wasser gelöst. Es kann 
ein die Viskosität erhöhendes oder stabilisierendes Protein wie Gelatine hinzugegeben 
werden [Jain, 2000]. Die zweite Phase (O-Phase) bildet ein organisches Lösungsmittel, in dem 
das Polymer gelöst ist. Die W1-Phase wird dann in der O-Phase verteilt, man erhält eine 
Emulsion. Diese Emulsion kann wiederum für die Bildung von Formkörpern oder für die 
Beschichtung von Oberflächen verwendet werden. Zur Herstellung von Microspheres wird die 
Emulsion in eine weitere, mit einem Emulgator versehene (i. d. R. Polyvenylalkohol, PVA) 
wässrige Phase (W2) gegeben und das organische Lösungsmittel unter ständigem Rühren 
evaporiert oder extrahiert [Jain, 2000]. 
Der Wirkstoff ist hier ähnlich wie in Kap. 2.4.2 in der Polymermatrix verteilt, jedoch statt in 
Körnern in Blasen. Die Freisetzungsmechanismen stimmen mit denen in Kap. 2.4.2 
beschriebenen überein. 
2.4.4 DDS aus Kern-Mantel-Geometrien  
Eine weitere Möglichkeit eine kontrollierte, zeitabhängige Freisetzung von Wirkstoffen zu 
erzielen, bietet sich durch die Nutzung des osmotischen Drucks. Bringt man eine 
hochkonzentrierte Salzlösung in Kontakt mit Wasser, so findet eine Diffusion in beide 
Richtungen statt, bis die Konzentration im gesamten Volumen ausgeglichen ist. Trennt man 
jedoch die beiden Phasen, Salzlösung und Wasser durch eine semipermeable Membran, die 
nur für Wasser durchlässig ist, so findet die Diffusion nur in eine Richtung statt. Wasser dringt 
durch die Membran zur Salzlösung, solange eine Differenz zwischen dem osmotischen Druck 
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der beiden Lösungen vorliegt. Dadurch nimmt das Volumen auf der Seite der Salzlösung zu. 
Dieser Effekt wird genutzt um Wirkstoffe direkt (Theeuwes Pumpe) oder indirekt (Higuchi-
Leeper Pumpe) aus einer Kapsel zu pumpen [Santus; Baker, 1995].  
Das erste DDS auf der Basis einer osmotischen Pumpe wurde bereits 1955 durch Rose und 
Nelson beschrieben. Mittlerweile gibt es unzählige Arten von DDS dieser Art, die generell 
durch drei Gestaltungsprinzipien zu unterscheiden sind [Santus; Baker, 1995]: 
Rose-Nelson Pumpe 
In einer Kapsel befinden sich drei Kammern, eine mit Wasser, eine mit hochkonzentrierter 
Salzlösung und eine mit Wirkstoff. Die mit Wasser und Salzlösung gefüllten Kammern sind 
durch eine semipermeable starre Membran, die 
Salz- und Wirkstoffkammern durch ein 
elastisches Diaphragma getrennt (Abbildung 5). 
Der Unterschied des osmotischen Drucks 
zwischen Wasser und Salzlösung bewirkt eine 
Aufnahme des Wassers in die Salzkammer, 
wodurch das Volumen der Salzkammer erhöht 
wird. Die Volumendifferenz wird dadurch 
ausgeglichen, dass das elastische Diaphragma 
zwischen Salz- und Wirkstoffkammer in 
Richtung Wirkstoffkammer ausgedehnt wird, 
wodurch wiederum der Druck in dieser Kammer 
erhöht wird und der Wirkstoff durch eine kleine 
Öffnung an der Spitze der Kapsel heraus-
gedrückt wird. Die Freisetzungsrate dQt/dt einer 
derartigen Pumpe wird durch den 
Volumenstrom des Wassers dV/dt durch die Membran und die Menge an Wirkstoff C in der 






∙ 𝑪           Gleichung 3 
Für selektiv permeable Membrane, die ausschließlich Wasser durchlassen und keine anderen 
osmotischen Agenzien, kann der Volumenstrom des Wassers dV/dt aus der 
Membranfläche A, der Membrandicke l, dem osmotischen Gradient k‘ und der Differenz des 






          
 Gleichung 4 
Es ergibt sich ein konstanter Volumenstrom des Wassers und somit nach Gleichung 3 eine 
konstante Freisetzung 0ter Ordnung für den Wirkstoff. Der osmotische Gradient k‘ verläuft 
entlang der Membran und wird aus dem Produkt der mechanischen Permeabilität und des 
Reflektionskoeffizienten [cm3·cm/cm2·h·bar] berechnet. 
Abbildung 5: Schematische Darstellung des Rose-
Nelson-Pumpen Prinzips [Santus; Baker, 1995]. 




Das oben beschriebene Rose-Nelson Prinzip birgt das Problem, dass die Freisetzung des 
Wirkstoffs einsetzt, sobald die Wasserkammer mit Wasser befüllt wird. Somit sind diese 
Pumpen für die Lagerung nicht geeignet. Die Higuchi-Leeper Pumpe entgeht dieser 
Problematik, indem die Wasserkammer durch eine offene, starre und semipermeable 
Membran ersetzt wird. Das Wasser, das in die mit Salzlösung gefüllte Kammer eindringt, wird 
aus dem umgebenden Medium entnommen. Die Freisetzung beginnt mit der Implantation 
bzw. der Einnahme des DDS [Santus; Baker, 1995].  
Higuchi-Theeuwes-Pumpe 
Dieses System funktioniert nach dem 
gleichen Prinzip wie die Higuchi-Leeper 
Pumpe, jedoch ist die Form 
entscheidend verändert worden. Die 
Kammern und Membrane umhüllen hier 
den Wirkstoff, der als fester Kern im 
Inneren des Systems liegt (Abbildung 6). 
Elementare Osmotische Pumpe (EOP) (Theeuwes-Pumpe) 
Eine weitere Vereinfachung des Systems wird erreicht, indem die separate Kammer mit einer 
hochkonzentrierten Salzlösung weggelassen wird und der Wirkstoff selber als osmotisches 
Agens wirkt. Dies ist möglich für Wirkstoffe mit einer guten Wasserlöslichkeit [Santus; Baker, 
1995]. Der Wirkstoff wird zu einer festen Tablette gepresst und anschließend mit einer 
unelastischen semipermeablen Membran beschichtet, in die wiederum eine kleine Öffnung 
eingebracht wird, welche zur Freisetzung des gelösten Wirkstoffs dient [Santus; Baker, 1995; 
Theeuwes, 1975]. In Kontakt mit Wasser nimmt der Wirkstoffkern dieses mit einer osmotisch 
kontrollierten Rate auf, die bestimmt wird durch die Permeabilität der Membran und dem 
osmotischen Druck der Wirkstoffzubereitung im Kern [Theeuwes, 1975]. Das Zeitintervall [t0, 
tz], beschreibt den Zeitraum, in dem ausreichend ungelöster Wirkstoff im Kern vorhanden ist, 
so dass adäquat zum aufgenommenen Wasservolumen ein Volumen an gesättigter 
Wirkstofflösung entsteht. Die Zunahme des Volumens bewirkt einen Anstieg des 
hydrostatischen Drucks in der Kapsel, wodurch ein Volumenstrom gesättigter Wirkstofflösung 
aus der eingebrachten Kapselöffnung erzeugt wird. Damit ergibt sich ein gleichbleibender 
Volumenstrom gesättigter Wirkstofflösung aus der Kapsel heraus, was einer Freisetzungsrate 
0ter Ordnung entspricht. Für den besonderen Fall, dass der osmotische Druck bei Sättigung Ps 
wesentlich größer ist als der osmotische Druck der Umgebung, lässt sich die Differenz ΔPos in 
Gleichung 4 substituieren durch Ps. Die Konzentration C ist konstant und entspricht der 
Löslichkeit CS der Wirkstoffzubereitung. Damit lassen sich Gleichung 3 und Gleichung 4 für das 
Zeitintervall mit einer Freisetzung 0ter-Ordnung für das vorliegende System wie folgt 






 𝑪𝑺          Gleichung 5 
Abbildung 6: Aufbau eines DDS nach dem Higuchi-Teeuwes 
Prinzip [Santus; Baker, 1995]. 
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Zu dem Zeitpunkt tz, wenn die Wirkstoffzubereitung vollständig in Lösung gegangen ist, endet 
die Freisetzungskinetik 0ter-Ordnung. Nun findet eine zunehmende Verdünnung der 
Wirkstoffkonzentration im Inneren der Kapsel mit einer konstanten Rate statt. Im selben 
Maße wie Wirkstofflösung an die Umgebung austritt, wird Wasser in das Innere der Kapsel 
aufgenommen. Die Differenz zwischen dem osmotischen Druck im Inneren und außerhalb der 
Kapsel nimmt dabei stetig ab, der Vorgang endet, wenn sich der osmotische Druck außen und 
innen angeglichen hat.  
Die Freisetzungsrate für den nicht-linearen Verlauf lässt sich als eine Funktion der Zeit 
ausdrücken und deutet auf eine parabolische Abnahme hin. Sie lässt sich aus der Löslichkeit 
CS der Wirkstoffzubereitung, dem Kapselvolumen V, der Freisetzungsrate (dQt/dt)z zum 
Zeitpunkt tz, wenn die Wirkstoffzubereitung vollständig in Lösung gegangen ist, aus tz und 


















         Gleichung 6 
Systeme mit einer nicht selektiv permeablen Membran zeigen zusätzlich zur osmotisch 
gesteuerten Freisetzung auch eine Freisetzung durch Diffusion. Die Freisetzungsrate kann 













        Gleichung 7 
wobei die Indizes P und DM jeweils für die Freisetzung durch osmotischen Druck (Po) und 






welche die Freisetzung des Wirkstoffs durch Diffusion aus der 
Kapselöffnung wiedergibt kann hierbei als vernachlässigbar klein angesehen werden 
[Theeuwes, 1975]. 
2.4.5 Mathematische Modelle zur Betrachtung der Freisetzungskinetik 
Freisetzungskinetik 0ter Ordnung 
Wie im vorangegangenen Kapitel erläutert, hängt das Freisetzungsprofil von einer Vielzahl 
von Randbedingungen ab, die schließlich die Kinetik bestimmen. Durch Überlagerung 
verschiedener Effekte kann die Freisetzung reduziert werden zu einer Kinetik 0ter-Ordnung 
[Costa; Sousa Lobo, 2001]: 
𝑸𝒕 = 𝑸𝟎 + 𝑲𝟎𝒕          Gleichung 8 
Wobei Qt die freigesetzte Menge Wirkstoff nach der Zeit t, Q0 die Anfangsmenge an Wirkstoff 
in der Lösung (näherungsweise Initial Burst) und K0 eine Freisetzungskonstante 0ter-Ordnung 
darstellt. Diese Art der Freisetzung kann vor allem für transdermale Systeme, für 
Matrixsysteme mit Wirkstoffen geringer Wasserlöslichkeit [Varelas et al., 1995] und für 
osmotische Systeme [Santus; Baker, 1995] angenommen werden [Costa; Sousa Lobo, 2001]. 
Für Systeme mit suspendiertem Wirkstoff kann es bei hoher Wirkstoffkonzentrationen 
ebenfalls zu einer Freisetzungskinetik 0ter-Ordnung kommen [Bonny; Leuenberger, 1991].  
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Freisetzungskinetik erster Ordnung- das Higuchi Modell 
Der erste Ansatz, die Freisetzung von Wirkstoffen aus einem Matrixsystem mathematisch zu 
beschreiben, wurde 1961 von Higuchi vorgeschlagen und basiert auf der Annahme einer 
Fick’schen Diffusion [Higuchi, 1963]: 
𝑸𝒕 = 𝑲𝑯√𝒕           Gleichung 9 
wobei Qt die freigesetzte Menge an Wirkstoff nach der Zeit t und KH die Higuchi Konstante 
bezeichnet. Unter der Annahme einer homogenen Matrix mit einer planaren 
Freisetzungsfläche durch die der Wirkstoff durch diffundiert, und der Bedingung, dass die 
anfängliche Wirkstoffmenge pro Volumeneinheit C im Pharmakon wesentlich größer ist als 
dessen Löslichkeit CS, kann unter idealen Lösungsbedingungen die freigesetzte Menge an 
Wirkstoff Qt in der Zeit t wie folgt beschrieben werden [Higuchi, 1963]: 
𝑸𝒕 = √𝑫𝑴(𝟐𝑪 − 𝑪𝑺)𝑪𝑺𝒕                 Gleichung 10 
DM stellt dabei den Diffusionskoeffizienten des Wirkstoffs in der Matrix dar. Die Freisetzung 
erfolgt dann nach dem in Abbildung 7 dargestellten Konzentrationsprofil. 
 
Abbildung 7: Theoretisches 
Konzentrationsprofil des Wirk-
stoffs in einem homogenen 
permeablen Matrixsystem in 
direktem Kontakt mit dem 
Freisetzungsmedium unter 
idealen Lösungsbedingungen 





Liegt der Wirkstoff in einer granulären Matrix vor, die für den Wirkstoff nicht durchlässig ist, 
wie z. B. bei Tablettenpresslingen, entsteht ein System aus miteinander verbundenen 
Kapillaren. Gleichung 10 muss dann modifiziert, und das effektive Volumen, das für die 
Freisetzung zur Verfügung steht, sowie der Diffusionsweg berücksichtigt werden. Es ergibt 




(𝟐𝑪 − 𝜺𝑪𝑺)𝑪𝑺𝒕  =  √𝑫𝒆𝒇𝒇(𝟐𝑪 − 𝜺𝑪𝑺)𝑪𝑺𝒕                              Gleichung 11 
Der Diffusionskoeffizient des Wirkstoffs in Wasser DW kann hier  zusammengefasst werden in 
den effektiven Diffusionskoeffizienten Deff unter Berücksichtigung von ε, welches die  
Porosität der Matrix (ε = VPoren/Vgesamt) ausdrückt und dem Tortuositätsfaktor τ, welcher den 
Grad der Gewundenheit des Transportwegs l (τ = (leff/l)
2) ausdrückt.  
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Die Anwendung der Perkolationstherorie auf das Higuchi-Modell 
Hasted und Wright [Hastedt; Wright, 1990] konnten dieses Modell anwenden auf Systeme, in 
denen der Wirkstoff in homogenen aber inerten, nicht permeablen Matrices verteilt ist und 
mit der Perkolationstheorie beschreiben. Das Porensystem wird hier von dem in Lösung 
gehenden Wirkstoff selber gebildet wie in Kapitel 2.4.2 beschrieben. Der anfängliche 
Wirkstoffgehalt C im Pharmakon wird hier ersetzt durch das Produkt aus Volumen an 




𝝓(𝟐𝜱𝝔 − (𝜱 + 𝜺)𝑪𝑺)𝑪𝑺𝒕 = √𝑫𝑩(𝟐𝜱𝝔 − (𝜱 + 𝜺)𝑪𝑺)𝑪𝑺𝒕   Gleichung 12 
Der effektive Diffusionskoeffizient Deff, das Produkt aus dem Diffusionskoeffizienten des 
Wirkstoffs im Lösungsmedium DW, der Porosität ε und dem Tortuositätsfaktor τ wird hier 
durch Multiplikation mit Φ zusammengefasst im Bulk-Diffusionskoeffizienten DB [Hastedt; 
Wright, 1990].  
Bonny und Leuenberger [1991] stellten die Freisetzungskinetik in Abhängigkeit der 
Perkolationsgrenze dar. Es werden zwei Perkolationsgrenzen definiert. Die Erste, pC1, die 
Grenze an der die Wirkstoffcluster gerade ein vollständiges Porensystem durch die Matrix 
bilden. Die zweite Grenze pC2 tritt ein, wenn die Konzentration des Wirkstoffs so hoch wird, 
dass das Matrixsystem nicht mehr durchgängig ist und isolierte Cluster bildet. Es werden vier 
Fälle in Abhängigkeit der beiden Perkolationsgrenzen beschrieben: 
Fall 1: p < pC1 
Nur die wenigen Partikel an der Oberfläche der Matrix können in Lösung gehen und nach 
einer kurzen Lösungsphase ist Qt = const. 
Fall 2: p ≈ pC1 
Anomale Diffusion mit Qt ~ t
0,2 
Fall 3: pC1 < p < pC2 
Normale Matrix-kontrollierte Freisetzung nach Gleichung 12 
Fall 4: pC2 < p 
Freisetzungskinetik 0ter-Ordnung (Gleichung 8) 
Weitere Modelle für eine Freisetzungskinetik erster Ordnung  
Generell kann die Freisetzungskinetik erster Ordnung wie folgt geschrieben werden [Costa; 
Sousa Lobo, 2001]: 
𝑸𝒕 = 𝑸𝟎𝑒
𝑲𝟏𝒕           Gleichung 13 
Mit Qt der freigesetzten Menge Wirkstoff in der Zeit t, Qo der Anfangskonzentration des 
Wirkstoffs im Lösungsmedium (näherungsweise auch Initial Burst) und K1 der 
Freisetzungskonstanten erster Ordnung. 
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2.5 Polymere in der Anwendung als Biomaterial 
Der Begriff „Biomaterial“ wurde in der Medizintechnik geprägt, findet jedoch auf Grund 
seiner unpräzisen Semantik oftmals gegensätzliche und über das medizintechnische Gebiet 
hinausgehende Anwendung im Sprachgebrauch [Williams, 1987]. Es bestehen verschiedene 
Ansätze zur Definition des Begriffs. 1987 wurde durch die Europäische Gesellschaft für 
Biomaterialien (European Society for Biomaterials, ESB) die Definition „a non viable material 
used in a medical device, intended to interact with biological systems“ (ein nicht lebensfähiges 
Material, verwendet in medizinischen Gegenständen, welches mit dem biologischen System 
interagiert) vorgeschlagen [Williams, 1987] wobei die Formulierung non viable in späteren 
Definitionen weggelassen wird. Da das Präfix „Bio“ jedoch sowohl die Bedeutung von 
lebenden als auch für lebendes indiziert, treten auch gegensätzliche Definitionen auf wie etwa 
„a solid material wich occurs in and is made by living organisms, such as chitin, fibrin or bone“ 
(ein festes Material das von lebenden Organismen hergestellt wird und dort auch vorkommt, 
wie etwa Chitin, Fibrin oder Knochen) [Walker, 1995]. Williams postulierte 2009 [Williams, 
2009], da die durchaus treffendere Bezeichnung „biomedical material“ (biomedizinisches 
Material) sich nicht durchsetzen konnte, die allgemeine Definition: 
A biomaterial is a substance that has been engineered to take a form which, alone or as part 
of a complex system, is used to direct, by control of interactions with components of living 
systems, the course of any therapeutic or diagnostic procedure, in human or veterinary 
medicine. 
(Ein Biomaterial ist ein Werkstoff, der in seiner speziell entwickelten Form, einzeln oder als 
Teil eines komplexen Systems, verwendet wird, um durch kontrollierte Beeinflussung der 
Wechselwirkungen von Komponenten im lebenden System den Verlauf eines jeglichen 
therapeutischen oder diagnostischen Verfahrens in der Human- und Veterinärmedizin zu 
lenken) [Williams, 2009].  
Die in dieser Arbeit verwendeten und entwickelten Biomaterialien lassen sich allesamt als 
biomedizinisches Material mit der durch die ESB aufgestellten Definition beschreiben.  
Voraussetzung  für die Anwendbarkeit eines Werkstoffes als Biomaterial ist dessen 
Biokompatibilität. Das Material muss sich mit dem lebenden Gewebe, mit dem es in 
Berührung kommt, vertragen, es dürfen keine Entzündungsreaktionen stattfinden. Nach 
Schenk [Lin; Chao, 1986] kann die Kompatibilität eines Biomaterials in verschiedene 
Kategorien eingeteilt werden. Biokompatible Materialien können Substanzen in nicht 
toxischen Konzentrationen an die Umgebung abgeben, was zur Einkapselung im Bindegewebe 
und zu schwachen Fremdkörperreaktionen führen kann. Bioinerte Materialien geben keine 
toxischen Substanzen an die Umgebung ab während bioaktive Materialien einen positiven 
Einfluss auf die Geweberegeneration in der Umgebung nehmen [Lin; Chao, 1986; Hutmacher, 
2000]. Ein weiterer Einflussfaktor für die Verträglichkeit und die Langzeitstabilität eines 
Biomaterials ist die Abriebneigung. Der Angriff von Körperflüssigkeiten sowie durch 
Bewegungen entstehende Reibung verursacht den Abrieb kleiner Partikel. Diese können, 
selbst aus nicht toxischen Materialien bestehend, schwere Folgeschäden wie 
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Implantatlockerung bis hin zur Tumorbildung verursachen [Galante et al., 1991]. Vermes et al. 
[2001] konnte nachweisen, dass Abrieb-Partikel metallischer und polymerer Herkunft von 
Osteblasten phagozytiert werden und deutliche Veränderungen in der Genexpression der 
Zellen hervorrufen [Vermes et al., 2001]. Dieser Prozess fördert die Produktion von 
Interleukin-6, welches wiederum die Differentiation und Aktivierung von Osteoklasten 
bewirkt. Parallel dazu wird die Proliferation der Osteoblasten sowie die Kollagen Typ-1 
Synthese gehemmt. Der induzierte Knochenabbau und die unterdrückte Remodellierungs-
funktion der Osteoblasten werden als Ursache für die periprothetische Osteolyse gesehen.  
Mit der Verbesserung und Weiterentwicklung der Medizintechnik und der Hygienestandards 
im Gesundheitswesen hat auch die Anwendung von Polymeren als Biomaterial zugenommen. 
Polymere stechen allgemein durch ihre gute Verarbeitbarkeit und Verfügbarkeit hervor, die 
Materialeigenschaften der Polymerwerkstoffe können dabei nahezu unbegrenzt über deren 
chemische und physikalische Zusammensetzung bestimmt werden und sie verfügen in der 
Regel über eine gute Sterilisierbarkeit [Wintermantel; Ha, 2009]. Der Einsatz von Polymeren 
im medizinischen Bereich reicht von äußerlich angewendeten Einwegartikeln wie Spritzen, 
Katheterschläuche oder Blutbeutel bis hin zu in den Körper eingebrachten Implantaten für 
den Ersatz von z. B. Blutgefäßen oder Hart- und Weichgewebe [Wintermantel; Ha, 2009]. 
Polymere sind allgemein zu unterscheiden durch ihre synthetische oder natürliche Herkunft. 
Polymere natürlicher Herkunft werden auch als Biopolymere bezeichnet [Ebert, 1993], sie 
werden in der Natur von Lebewesen z. B. als Informationsspeicher (Polynukleotide) als Bau- 
und Botenstoffe (Polypeptide) oder als Energiespeicher (Polysaccharide) hergestellt [Ebert, 
1993]. Wichtige Vertreter dieser Gruppe im medizintechnischen Bereich sind Kollagen und 
Chitin. Synthetische Polymere hingegen werden technisch produziert aus den 
entsprechenden Monomeren in verschiedenen Polymerisationsverfahren (Polymerisation, 
Polykondensation, Polyaddition). Für die Anwendung als Biomaterial ist eine weitere 
Einteilung in degradierbare und nicht degradierbare Polymere von Interesse.  
Nicht degradierbare Polymere werden überwiegend aus petrochemischen Produkten 
hergestellt. Aus den, aus Erdöl gewonnen aliphatischen und aromatischen Grundchemikalien 
können durch Derivatisierung eine Vielzahl an Monomeren gewonnen werden, die wiederum 
in unterschiedlichsten Zusammensetzungen zu Polymerwerkstoffen mit verschiedenen 
Eigenschaften und Anwendungsgebieten verarbeitet werden. Eine Auswahl an nicht 
degradierbaren Polymerwerkstoffen und deren Anwendung in der Medizintechnik sind in 
Tabelle 1 aufgeführt [Wintermantel; Ha, 2009].  
Auf Grund der begrenzten Vorräte an fossilen Brennstoffen und der Umweltbelastung durch 
steigende Mengen an schwer wiederverwertbaren Kunststoffmüll richtete sich in den letzten 
Jahrzehnten zunehmend die Aufmerksamkeit auf die Entwicklung abbaubarer 
Polymerwerkstoffe. Neben der geringeren Umweltbelastung und der nachhaltigen 
Verfügbarkeit der Rohstoffe zeigen diese Materialien auch weitere Vorteile für die 
Anwendung als Biomaterial wie etwa eine guten Verarbeitbarkeit, vergleichbar mit der nicht 
degradierbarer Polymere und eine guten Biokompatibilität [Wintermantel; Ha, 2009]. 
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Degradierbare Polymere basieren zumeist auf der Synthese der durch Fermentation 
gewonnen Monomeren, wie etwa der Milchsäure oder der Glycolsäure [Park et al., 2012; 
Yang et al., 2013]. Aber auch die direkte Synthese des Polymers durch Fermentation ist 
möglich. Ein Beispiel hierfür ist die Poly-3-Hydroxybuttersäure (P3HB), die durch verschiedene 
Bakterienkulturen (z. B.: Aulosira fertilissima, Burkholderia cepacia) als Energiespeicher 
gebildet wird [Samantaray; Mallick, 2011; Zhu et al., 2012] und somit auch zu den 
Biopolymeren gezählt werden kann. Weitere wichtige Vertreter degradierbarer Polymere in 
der Medizintechnik sind die aliphatischen Polyester Polyglycolid (PGA), Polylactid (PLA), 
Polycaprolacton (PCL) und Polydioxanon (PDS). Sie können als Homo- und Copolymere sowie 
in Blends verarbeitet werden. Die Degradation dieser Polymere beruht in der Regel auf der 
hydrolytischen Spaltung der Esterbindung, so dass jeweils ein alkoholisches und ein saures 
Kettenende entsteht [Vert et al., 1992].  
Tabelle 1: Auswahl an nicht degradierbaren Polymerwerkstoffen und deren Anwendung in der Medizintechnik 
[Wintermantel; Ha, 2009]. 
Polymer Anwendung 
Polyethylen (PE) 
Gelenkpfanne für Hüftgelenkendprothese, künstliche Knieprothesen, 
Sehnen- und Bänderersatz, Spritzen, Katheterschläuche, 
Verpackungsmaterial 
Polypropylen (PP) 
Komponenten für Blutoxygenatoren und Nierendialyse, Fingergelenk-
Prothesen, Herzklappen, Nahtmaterial, Einweg-Spritzen, 
Verpackungsmaterial 
Polyethylenterephtalat (PET) Künstliche Blutgefäße, Sehnen- und Bänderersatz, Nahtmaterial 
Polyvinylchlorid (PVC) 
Extrakorporale Blutschläuche, Blutbeutel und Beutel für Lösungen für 
intravenöse Anwendungen, Einwegartikel 
Polycarbonat (PC) 
Komponenten für Dialysegeräte, unzerbrechliche, sterile Flaschen, 
Spritzen, Schläuche, Verpackungsmaterial 
Polyamide (PA) 
Nahtmaterial, Katheterschläuche, Komponenten für Dialysegeräte, 
Spritzen, Herzmitralklappen 
Polytetrafluorethylen (PTFE) Gefäßimplantate 
Polymethylmethacrylat (PMMA) 
Knochenzement, intraokulare Linsen und harte Kontaktlinsen, 
künstliche Zähne und Zahnfüllmaterial. 
Polyurethan (PUR) 
Künstliche Blutgefäße und Blutgefäßbeschichtungen, Hautimplantate, 
künstliche Herzklappen, Dialysemembranen, Infusionsschläuche, 
Schlauchpumpen 
Polysiloxane 
Brustimplantate, künstliche Sehnen, kosmetische Chirurgie, künstliche 
Herzen und Herzklappen, Beatmungsbälge, heißsterilisierbare 
Bluttransfusionsschläuche, Dialyseschläuche, Dichtungen in 
medizinischen Geräten, Katheter und Schlauchsonden, künstliche Haut, 
Blasenprothesen 
Polyetheretherketon (PEEK) 
Matrixwerkstoff für kohlenstofffaserverstärkte 
Verbundwerkstoffimplantate wie Osteosyntheseplatten und 
Hüftgelenkschäfte 
Polysulfon (PSU) 
Matrixwerkstoff für kohlenstofffaserverstärkte 
Verbundwerkstoffimplantate wie Osteosyntheseplatten und 
Hüftgelenkschäfte, Membrane für Dialyse 
Polyhydroxyethylmethacrylat 
(PHEMA) 
Kontaktlinsen, Harnblasenkatheter, Nathmaterialbeschichtung 
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Die Anwendungen der Polymere als Biomaterial in der vorliegenden Arbeit lassen sich 
untergliedern in Gerüst- (bzw. Scaffold-) Material, welches eine 3-dimensionale 
Strukturvorlage für die darauf kultivierten Zellen bietet, und in Matrixmaterial, welches die 
Einbettung des Wirkstoffs für eine kontrollierte Freisetzung ermöglicht. Diese beiden 
Anwendungsvarianten sollen im Folgenden näher besprochen werden. 
2.5.1 Polymere als Gerüstmaterial (Scaffold) für das Tissue Engineering von Knochen 
Generell strebt das Tissue Engineering an, in Volumen oder Funktion verloren gegangenes 
Gewebe durch (von autologen Zellen) remodelliertes Gewebe zu ersetzen. Um die für das 
Tissue Engineering von Knochen verwendeten Zellen zu einem gewebespezifischen Verhalten 
zu motivieren, ist eine dreidimensionale Ausrichtung dieser notwendig. In 2-dimensionaler 
Zellkultur können diese überleben, proliferieren und z. T. auch differenzieren, sie zeigen 
jedoch keine zelltypische Genexpression wie etwa die Produktion extrazellulärer Matrix (EZM) 
[Baker et al., 2014]. Hierzu werden Gerüststrukturen (engl. scaffold: Gerüst) benötigt, die die 
Ausrichtung der Zellen im dreidimensionalen Raum ermöglichen, bis die Zellen ausreichend 
EZM gebildet haben, um sich selbst im Raum zu stabilisieren und die Stützfunktion des 
Knochens wiederhergestellt ist [Freed et al., 1994; Hutmacher, 2000]. Um als Scaffoldmaterial 
für das Tissue Engineering von Knochengewebe verwendet werden zu können müssen die 
degradierbaren Polymere bestimmten Ansprüchen genügen: 
a. Biokompatibilität  
Ein wesentlicher Aspekt für die Anwendung eines degradierbaren Polymers ist dessen 
Biokompatibilität. Dazu zählt nicht nur, dass das Material im auspolymerisierten Zustand 
keine toxischen oder entzündlichen Reaktionen hervorruft. Auch die beim Abbauprozess 
gebildeten Oligomere und Monomere müssen für den Körper verträglich sein, bzw. vom 
Körper resorbiert und ausgeschieden werden können. Ein weiterer bedenklicher Aspekt bei 
einem Großteil der degradierbaren Polymere ist, dass deren Abbauprodukte bzw. deren 
Monomere Säuren sind. Liegt am Implantationsort eine schlechte Durchblutung und somit ein 
nicht hinreichender Abtransport der Abbauprodukte vor, kann es zur Absenkung des pH-
Werts kommen. Dieses Ansäuern der Umgebung kann eine autokatalysierte Beschleunigung 
des Degradationsprozesses und, weitaus bedeutsamer, zelltoxische Reaktionen bis hin zur 
Bildung von nekrotischem Gewebe verursachen [Sung et al., 2004; Wintermantel; Ha, 2009]. 
b. Primärstabilität und Integrität der Scaffoldgeometrie 
Für die Gestaltung einer Gerüststruktur für das Tissue Engineering ist die Primärstabilität bzw. 
die strukturelle Integrität des Scaffolds von großer Bedeutung. Während sich die Zellen in der 
dreidimensionalen artifiziellen Matrix ausrichten und beginnen eigene EZM zu produzieren, 
muss die vorgegebene Gerüststruktur die mechanische Funktion des zu ersetzenden 
Gewebes übernehmen. Das verwendete Material sollte demensprechend mechanische 
Eigenschaften ähnlich dem anvisiertem Gewebe aufweisen (Abbildung 8) [Hutmacher, 2000]. 
 




Die Problematik der passenden 
Degradationszeit hängt eng mit der 
notwendigen Primärstabilität zusammen. 
Während das Polymer degradiert verliert 
es an mechanischer Belastbarkeit. Die 
Degradation des Polymers muss daher gut 
mit der Remodellierung des neuen 
Gewebes abgestimmt sein, der Verlust der 
mechanischen Integrität des Scaffold-
materials sollte im selben Maß voran-
schreiten, wie die neugebildete Gewebe-
struktur die Absorption auftretender Kräfte 
übernehmen kann (Abbildung 8) [Freed et al., 1994]. 
d. Angepasste Oberfläche 
Vor allem die Oberfläche des Implantats spielt eine entscheidende Rolle bei der Integration 
des Biomaterials in den Körper, da diese im direkten Kontakt mit den Zellen steht. Die 
Adhärenz der Zellen kann dabei sowohl durch die Oberflächenchemie (z. B. funktionelle 
Gruppen an der Oberfläche), der –physik (z. B. Zeta-Potenzial) oder der –topographie (z. B. 
Rauhigkeit) beeinflusst werden [Wintermantel; Ha, 2009]. Da die verschiedenen Zellen mit 
unterschiedlichen Oberflächeneigenschaften interagieren ist die Gestaltung der Oberfläche 
abhängig von den verwendeten Zellarten, bzw. dem Anwendungsort.  
e. Sterilisierbarkeit 
Die Sterilisierbarkeit degradierbarer Polymere kann problematisch sein. Als 
Standardverfahren stehen derzeit drei Methoden zur Verfügung. Die thermische Sterilisation 
durch Autoklavieren, ein chemischer Prozess durch begasen mit Ethylenoxid (EO-Sterilisation) 
oder ein physikalisches Verfahren durch Bestrahlen mit -Strahlung. Das Polymer muss 
demnach entweder ausreichend thermisch oder chemisch stabil sein oder darf keine 
Veränderungen der Struktur aufweisen bei der -Bestrahlung [Wintermantel; Ha, 2009]. 
Ausführlich wird dieser Aspekt in Kapitel 2.7 diskutiert. 
f. Lagerfähigkeit 
Ein weiterer Aspekt, der bei der Verwendung von degradierbaren Polymeren zu beachten ist, 
ist deren Langzeitstabilität in Bezug auf die Lagerfähigkeit [Wintermantel; Ha, 2009]. 
Abbaubare Polymere unterliegen auch bei trockener und kühler Lagerung Veränderungen in 
ihrer Struktur bis hin zu Abbauprozessen. Die Haltbarkeit eines Implantates, Scaffolds oder 
Halbzeugs aus degradierbaren Polymer vor dessen Anwendung muss daher untersucht sein.  
Die Anwendbarkeit degradierbarer Polymere für die Regeneration von Knochengewebe war in 
den 80er und 90er Jahren des vergangenen Jahrhunderts Schwerpunkt vieler Forschungen. 
Synthetische degradierbare Polymere wie PLA, PGA, PCL und PDS und deren Copolymere 
Abbildung 8: Im Idealfall kann das remodellierte Gewebe 
die durch Degradation verlorengehende mechanische 
Stabilität des Scaffolds übernehmen, so dass in Summe 
die Primärstabilität des gesamten Konstrukts erhalten 
bleibt (vereinfacht nach Hutmacher [2000]). 
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wurden mit verschiedenen Verarbeitungstechniken wie Extrudieren, Schmelz- und 
Elektrospinnen, Spritzguss zu verschiedenen Formteilen oder Halbzeugen verarbeitet. Tabelle 
2 zeigt Beispiele für angewendete oder in der Forschung befindliche Polymere für die 
Regeneration von Knochengewebe. 
Tabelle 2: Beispiele für die Anwendung degradabler Polymere bei der Regeneration von Knochengewebe. 
Material Polymer Scaffoldgestalt Herstellung Literatur 
PDLLA/Bioglass® Poly-DL-Lactid Schaum thermisch induzierte 
Phasenseparation 









kompakte Scheiben katalytisch gesteuerte 
Polymerisation 
Li et al. [2011] 







Zhang et al. [2007] 
2.5.2 Polymere als Matrixmaterial für die kontrollierte Freisetzung von Wirkstoffen  
Für die Anwendung als Matrixmaterial zur Freisetzung von Wirkstoffen kommen sowohl 
degradierbare [Bala et al., 2004; Conti et al., 1992; Turesin et al., 2001] als auch nicht 
degradierbare [Caraballo et al., 1996; Kanellakopoulou; Giamarellos-Bourboulis, 2000] 
Polymere in Frage, der Fokus liegt jedoch deutlich auf der Verwendung von degradablen 
Materialien. Generell eignen sich alle degradierbaren Polymere auch für die Anwendung als 
Matrixmaterial und stehen bei verschiedenen Forschungsgruppen im Mittelpunkt [Gimeno et 
al., 2002; Saito et al., 2005; Suzuki et al., 2006]. Die Polymilchsäure (PolyLacticAcid, PLA) sticht 
hier auf Grund ihrer guten Bioresorbierbarkeit und Verträglichkeit für den Menschen 
besonders hervor. Die Abbauprodukte der PLA sind körpereigene Stoffe, die vom Organismus 
gut aufgenommen und abgebaut werden können [Friess; Schlapp, 2002b; Mollo; Corrigan, 
2003]. Die sterische Form des Moleküls hat einen Einfluss auf das Abbauverhalten des 
Polymers und somit auch auf die Freisetzung des Wirkstoffs. So konnte Vert et al. [1994] 
einen wesentlichen Unterschied im Freisetzungsverhalten von P(D,L-LA) und P(L-LA) 
feststellen. Während Ersteres nach einem Initial Burst eine gleichmäßige Wirkstofffreigabe 
über zwei Monate aufwies, gab das reine P(L-LA) den Wirkstoff schon innerhalb der ersten 
sechs Stunden vollständig frei. Allerdings werden hier die stark unterschiedlichen mittleren 
Molmassen und Molmassenverteilungen nicht berücksichtigt. Das Freisetzungsprofil wird 
auch durch die Kettenlänge des Polymermoleküls, welche in der mittleren Molmasse 
ausgedrückt ist, bestimmt. Zumindest konnte Vert et al. [1994] nachweisen, dass die 
Gentamicin-Freisetzung aus oligomeren Milchsäureestern durch Wechselwirkungen zwischen 
Wirkstoff und der endständigen Carboxylgruppe verzögert wird. In vielen weiteren Studien 
konnte der Einfluss der mittleren Molmasse des PLA auf das Freisetzungsverhalten 
nachgewiesen werden [Kanellakopoulou et al., 1999; Kim et al., 2004; Ozalp et al., 2002]. 
Auch durch Kombination mit anderen Polymeren wie Polyglycolid (PGA) [Bala et al., 2004; 
Garvin; Feschuk, 2005; Ozalp et al., 2002] oder Polyethylenglycol (PEG) [Avgoustakis, 2004; 
Wen et al., 2003] kann das Freisetzungsverhalten beeinflusst werden. Durch Überkappung 
der Carboxyl-Endgruppe der Polyester mit einem aliphatischen Kohlenwasserstoff kann die 
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Hydrophilie des Polymers beeinflusst werden. Während die unmodifizierte (uncapped) PLA 
bzw. PLGA eine starke Hydrophilie aufweist, zeigen diese bei überkappter Endgruppe 
(endcapped) ein deutlich hydrophobes Verhalten. Friess und Schlapp [2002a] konnten 
nachweisen, dass auch durch Mischung hydrophober und hydrophiler PLGA-Sorten Einfluss 
auf das Freisetzungsverhalten genommen werden kann, wobei das Mischungsverhältnis keine 
entscheidende Rolle spielt [Friess; Schlapp, 2002a]. 
Auch Biopolymere wie Kollagen und Chitosan sind für die Freisetzung von Wirkstoffen 
interessant und werden in Produkten wie Septocoll (Fa. Merck Biomet) oder Sulmycin (Essex 
Pharma GmbH) auf dem Markt angeboten. Die Inkorporation des Wirkstoffs kann entweder 
während der Bildung der Kollagenfibrillen, oder mittels einer physikalischen oder chemischen 
Bindung der Antibiotika an freie Carboxyl- oder Aminogruppen während der Quervernetzung 
der Kollagenfibrillen erfolgen. Eine Kombination beider Methoden ist ebenfalls möglich 
[Friess, 1998; Ruszczak; Friess, 2003]. Die Freisetzung erfolgt auch hier sowohl durch Diffusion 
als auch durch den Abbau der Kollagenmatrix und ist von der gewählten 
Inkorporationsmethode abhängig [Ruszczak; Friess, 2003; Stemberger et al., 1989; 
Stemberger et al., 1997; Friess, 1998]. Auch Materialkombinationen wie Silicat-Kollagen-
Hydrogele [Alvarez et al., 2014] oder Nano-Hydroxylapatit-Kollagen-PLA Zement [Lian et al., 
2013] werden auf ihre Tauglichkeit als Matrixpolymer untersucht. In neueren 
Untersuchungen wird auch die antibakterielle Wirkung des Chitosans in Kombination mit 
Antibiotika für die Beschichtung von Knochenimplantaten genutzt [Ordikhani et al., 2014; 
Smith et al., 2013]. 
2.6 Textile Biomaterialien 
Für die Herstellung textiler Biomaterialien und somit die Verarbeitung biokompatibler 
Fadenmaterialien sind die meisten Techniken der Textilindustrie etabliert. Es können zum 
Beispiel durch Weben, Stricken, 
Flechten, Wirken oder Sticken 
flächige Strukturen mit zum Teil 
maßgeschneiderten Eigenschaften 
generiert werden. Dabei zeichnet 
sich jede Technik durch ihre 
eigenen textilen Parameter aus, 
wie etwa der Ablagewinkel beim 
Flechten [Freeman et al., 2007]. 
Textile Biomaterialien finden in der 
Medizin zumeist Anwendung bei 
der Regeneration von Weich-
gewebe. Vor allem bei der 
Behandlung von Abdominalhernien 
sind sie in der Visceralchirurgie unabkömmlich geworden. Hier kommen hauptsächlich die 
Herstellungsverfahren Weben, Wirken oder Stricken zum Einsatz und es sind sowohl nicht-
Abbildung 9: Stickmaschine ZSK JCZ 0209-550 mit (A) Neunnadelkopf 
und (B) Bändchenkopf. 
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resorbierbare als auch teilresorbierbare Netze auf dem Markt vertreten [Weyhe et al., 2007; 
Hollinsky et al., 2008]. 
Die Sticktechnik tritt auf Grund ihrer Vielseitigkeit unter allen textiltechnischen Verfahren 
auch bei der Herstellung von Medizinprodukten besonders hervor. Eine Vielzahl an 
einstellbaren textilen Parametern wie Stichlänge, Stichlage, Stichdichte oder Fadenstärke 
ermöglichen eine direkte Einflussnahme auf Scaffoldeigenschaften wie Porosität, verfügbare 
Oberfläche oder mechanische Kennwerte [Breier, 2015; Gliesche et al., 2005; Gliesche, 1996]. 
Feinere Fadenmaterialien können mittels Neunnadelkopf (Abbildung 9(A)) direkt zu 2½D-
Strukturen verarbeitet werden. Die Strukturbildung erfolgt hier durch Verschlingung von 
Ober- und Unterfaden beim Einstechen der Nadel in den Stickgrund. Der Stickgrund, ein 
wasserlösliches Polyvinylalkohol-Vlies, ist notwendig um die Stiche zunächst in der xy-Ebene 
zu fixieren. Es wird nach Beendigung des Stickprozesses mit lauwarmem Wasser 
ausgewaschen, so dass nur mehr der verarbeitete Faden als strukturgebendes Material im 
Scaffold enthalten ist. Der Bändchenkopf (Abbildung 9(B)) ermöglicht es, Materialien wie 
Rovings, Profil- oder Hohlfäden gezielt auf dem Stickgrund abzulegen. Einzigartig gegenüber 
anderen textilen Herstellungsverfahren ist die Möglichkeit der gezielten Stichablage auf der 
xy-Ebene, so kann an definierten Stellen z. B. eine hohe Stichdichte erzeugt oder eine 
gerichtete Faserablage in Belastungsrichtung gestaltet werden [Gliesche, 1996; Spickenheuer 
et al., 2008]. 
2.6.1 Medizinische Nahtmaterialien und sticktechnisch verarbeitbare biokompatible 
degradierbare Fäden 
Die Verarbeitung biokompatibler Fäden an der Stickmaschine ist grundsätzlich mit allen zur 
Verfügung stehenden Nahtmaterialien möglich, eine Vorhersage der Verarbeitbarkeit anhand 
der mechanischen Eigenschaften des Fadenmaterials jedoch nicht. Eine hohe Reißfestigkeit 
unterstützt die fadenbruchfreie Verarbeitung, bei einer glatten Fadenoberfläche, die ein 
reibungsloses Ablaufen des Fadens durch den Oberfadenlauf ermöglicht, können aber auch 
Fäden mit sehr geringen Reisfestigkeiten nahezu fehlerfrei verstickt werden. Es können 
Monofilamente und Multifilamente in einem Bereich von 50 – 250 µm Fadendurchmesser 
ohne Modifikation der Stickmaschine verarbeitet werden [Breier, 2015].  
Die Verwendung von zertifizierten medizinischen Nahtmaterialien für die sticktechnische 
Gestaltung von Scaffolds birgt den Vorteil, dass das eingesetzte Scaffoldmaterial als solches 
bereits zugelassen für die Anwendung ist. Je nach Anwendung können sowohl nicht 
degradierbare Materialien wie etwa Polypropylen (z. B.: Maprolen®, Fa. Catgut, 
Markneukirchen) als auch degradierbare Materialien wie Poly-Lactid-co-Caprolacton (PLA-CL) 
(z. B.: PCL™, Fa. Catgut, Markneukirchen) oder Polydioxanon (PDS) (z. B.: Marisorb®, Fa. 
Catgut, Markneukirchen) zu flächigen Strukturen verarbeitet werden [Breier, 2015]. 
Im Bereich der Biomaterialforschung können aber auch neuartige Fäden und Faden-
materialien zur Anwendung kommen. So wurden bereits profilierte Polylactid-Fäden oder 
Hohlfäden aus Poly(3-Hydroxybuttersäure) [Hinüber et al., 2010] sowie neu entwickelte 
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Kollagen- oder Chitosanfasern erfolgreich mittels Sticktechnik zu textilen porösen Strukturen 
verarbeitet [Höhne et al., 2014]. 
2.6.2 Tissue Engineering von langen Röhrenknochen auf der Basis textiler Scaffolds 
Ein umfassendes Konzept zum Tissue Engineering von großen, segmentalen Defekten im 
langen Röhrenknochen auf der Basis gestickter textiler Scaffolds konnte von Rentsch et al. 
[2014] etabliert werden. Da die weichen, nicht formstabilen textilen Strukturen nicht für die 
Aufnahme mechanischer Belastungen geeignet sind [Breier, 2015], wird der Defekt zunächst 
mit einem Marknagel stabilisiert (Abbildung 10(1)), mit PMMA-Knochenzement aufgefüllt und 
über drei Monate ruhiggestellt. In dieser Zeit kann das verletzte Gewebe um den Knochen 
ausheilen und es bildet sich auf dem Knochenzement ein Periost, welches bei der späteren 
Einheilung des eigentlichen Implantats die Knochenneubildung unterstützt [Masquelet et al., 
2000; Viateau et al., 2007].  
In einem weiteren Schritt werden dem Patienten körpereigene Zellen entnommen, die in vitro 
kultiviert werden und nach Aufbringen auf das Scaffold die Knochenneubildung fördern 
sollen. Die Wahl der Zellen ist zum einen abhängig vom Ort der Anwendung, aber auch 
Faktoren wie etwa eine gute Verfügbarkeit oder eine geeignete Isolationsquelle bzw. eine 
gute Isolierbarkeit spielen eine entscheidende Rolle. Naheliegend bei der Regeneration von 
Knochen ist die Wahl von Osteoblasten, die z. B. aus Biopsien gewonnen werden können. 
Jedoch ist die Ausbeute an verwertbaren Zellen bei derartigem Vorgehen gering und die 
Expansionsrate der Zellen meist nicht ausreichend [Heath, 2010]. Als Alternative werden 
daher bevorzugt multipotente adulte mesenchymale Stammzellen (MSC) verwendet, die 
durch Beckenkammpunktion gewonnen (Abbildung 10(2)) und mittels Dichtegradienten 
isoliert werden können [Petite et al., 2000; Quarto et al., 2001]. Eine Differenzierung der MSC 
in osteogene Richtung kann bei der in vitro Kultivierung (Abbildung 10(3)) durch 
Medienzusätze, wie etwa Dexamethason oder β-Glycerophosphat erreicht werden [Rentsch 
et al., 2010a].  
 
Abbildung 10: Konzept zum Tissue Engineering von langen Röhrenknochen:  
(1) Knochendefekt, stabilisiert mit einem Marknagel, (2) Entnahme von Stammzellen am Patienten, (3) 
Kultivierung der Stammzellen in vitro, (4) gesticktes Scaffold, (5) Beschichtung mit Komponenten der 
extrazellulären Matrix (z. B. Kollagen I, Chondroitinsulfat), (6) Besiedlung (z. B. Osteoblasten, Endothelzellen), 
Differentiation und Proliferation, (7), Tissue Engineering eines vaskularisierten Knochensegments in vitro, (8) 
Implantation.  
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Als Scaffold (Abbildung 10(4)) dient eine aus dem chirurgischen Nahtmaterial PCL™ (Catgut 
GmbH, Markneukirchen) sticktechnisch hergestellte scheibenförmige Struktur mit einem Loch 
in der Mitte, welches der Marknagel im implantierten Zustand ausfüllt. Das synthetische 
Polymer Poly-Lactid-co-Caprolacton (P(LA-CL)), welches das Ausgangsmaterial für das 
verwendete Nahmaterial darstellt, bietet nicht die optimalen Oberflächeneigenschaften für 
die Besiedelung mit Zellen (Abbildung 10(6)). Daher hat sich eine Beschichtung der 
Fadenoberfläche mit Kollagen I als günstig erwiesen (Abbildung 10(5)), um die Adhäsion der 
Zellen auf dem Gerüstmaterial zu fördern [Rentsch et al., 2009]. Durch Immobilisierung von 
Chondroitinsulfat (Abbildung 10(5)) in der Kollagenbeschichtung kann sowohl eine Erhöhung 
der fokalen Adhäsion [Douglas et al., 2007] als auch eine verstärkte Calciumdeposition 
[Rentsch et al., 2009] beobachtet werden. Eine Besiedlung von einzelnen Scaffoldscheiben 
mit Endothelzellen (Abbildung 10(6)) war ursprünglich vorgesehen, um bereits in vitro eine 
gute Vaskularisierung zu ermöglichen, hat sich aber als nicht notwendig erwiesen. In einem 
ersten Tierversuch mit orthotoper Implantation in den Femur von Nacktratten konnte neben 
einer guten Knochenbildung auch eine ausreichende Vaskularisierung der Implantate 
nachgewiesen werden [Rentsch et al., 2010b]. In einer Langzeitstudie im Großtier Schaf 
konnten diese Ergebnisse bestätigt werden. Ein drei Zentimeter langer Defekt am mittleren 
Diaphysenschaft der Tibia wurde mit einem Stapel von 30 Scaffolds aufgefüllt. Diese waren 
beschichtet mit Kollagen I und Chondroitinsulfat. Eine Besiedelung mit Zellen wurde aufgrund 
der Ergebnisse vorangegangener Studien für nicht notwendig erachtet. Der chirurgische 
Eingriff wurde in Anlehnung an die durch Masquelet und Viateau beschriebene Methode 
durchgeführt [Masquelet et al., 2000; Viateau et al., 2007]. Die Standzeit der operierten 
Schafe betrug entweder drei oder zwölf Monate. Die Quantifizierung der Knochenneubildung 
in den tissue-engineerten Knochen betrug im Mittel 63 % für Schafe mit drei Monaten und 
172 % für Schafe mit zwölf Monaten Standzeit im Vergleich zu den contra-lateralen Tibiae der 
Testtiere. Die mechanische Belastbarkeit der neugebildeten Knochenzonen entsprach 63 % 
der nicht operierten Tibiae. Die Histologie an Dünnschnitten zeigte die Defektzonen 
vollständig durchwachsen mit vaskularisiertem Bindegewebe. Kleine knöcherne Bereiche 
konnten um die PLA-CL-Fäden im inneren des Scaffolds nach drei Monaten Standzeit 
beobachtet werden, nach zwölf Monaten wurde ein intermediärer Zustand der 
Knochenneubildung beobachtet [Rentsch et al., 2014]. 
2.7 Sterilisation von Medizinprodukten 
Ein auch weiterhin nicht befriedigend gelöstes Problem für die Anwendung von 
Biomaterialien im medizinischen Bereich stellt die Sterilisation dar. Laut Definition ist ein 
steriles Medizinprodukt frei von lebensfähigen Mikroorganismen [Wintermantel; Ha, 2009]. 
Eine wesentliche Größe, welche die Effektivität eines angewendeten Sterilisationsverfahrens 
ausdrückt, ist der D-Wert DW (Dezimal-Wert) [Burgess; Reich, 1993; Laroussi, 2005]. Er 
entspricht der Zeit [in Minuten] in der unter gegebenen Sterilisationsbedingungen die Anzahl 
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Mit t = Expositionszeit, N0 = ursprüngliche Anzahl an Mikroorganismen und N = die Anzahl 
überlebender Mikroorganismen nach Expositionszeit t [Burgess; Reich, 1993; Laroussi, 2005]. 
Ein weiterer Wert zur qualitativen Beurteilung der Sterilität ist das SAL (engl.: sterility 
assurance level), das die Wahrscheinlichkeit für das Auffinden eines lebensfähigen Keims 
ausdrückt. Die Bezeichnung „steril“ setzt dabei ein SAL von mindestens 1 x 10-6 voraus 
[Wintermantel; Ha, 2009; Burgess; Reich, 1993]. Angewendete Sterilisationsverfahren werden 
bei Ha et al. in die drei Kategorien Hitzesterilisation (Autoklavieren), Niedertemperatur-Gas-
Verfahren (Ethylenoxid Formaldehyd, Gasplasma) und Sterilisation mit ionisierender 
Strahlung (E-Beam, -Strahlung, UV) unterschieden [Wintermantel; Ha, 2009]. Weitere 
chemische Methoden in wässrigen Lösungen werden als Desinfektion mit einem SAL von 1 x 
10-5 eingestuft. Die für ein Medizinprodukt geeignete Methode ergibt sich demnach aus 
seiner thermischen, chemischen oder physikalischen Stabilität und muss für jedes Material 
neu bestimmt werden [Juan et al., 2012; Li et al., 2013; Shintani, 1995].  
Das hier als Scaffoldmaterial eingesetzte chirurgische Nahtmaterial PCL™ der Fa. Catgut wird 
im zertifizierten Standardverfahren EO-sterilisiert auf den Markt gebracht. Der für 
Vergleichsuntersuchungen verwendete Gentamicin-haltige Knochenzement Refobacin® Bone 
Cement R (Biomet Europe) wird nach Herstellerangaben ebenfalls EO-sterilisiert angeboten 
(Gebrauchsansweisung Refobacin® Bone Cement R). Friess und Schlapp [Friess; Schlapp, 2006] 
konnten zeigen, dass durch EO-Begasung eine chemische Modifikation des Gentamicins in 
PLGA-Microspheres bewirkt wird. Sowohl EO-Begasung als auch Bestrahlung (E-Beam, -
Strahlung) bewirkten eine Verringerung der Glasübergangstemperatur und der mittleren 
Molmasse des Matrixpolymers, wodurch das Freisetzungsprofil jedoch nur unwesentlich 









Ein bestehendes Konzept zum Tissue Engineering von langen Röhrenknochen auf der Basis 
sticktechnisch hergestellter Scaffolds soll mit einem System zur Freisetzung von Wirkstoffen 
erweitert werden.  
Textile scheibenförmige Strukturen mit definierter Geometrie und Porosität werden mit 
Komponenten der extrazellulären Matrix beschichtet und mit autologen Zellen besiedelt, um 
die Remodellierung des Knochen in vitro und in vivo zu unterstützen. Die Strategie bei diesem 
Ansatz liegt darin, den mit einem Marknagel stabilisierten Knochendefekt mit den 
beschichteten und besiedelten Scaffoldscheiben schichtweise zu füllen. Die Scaffoldscheiben 
können dabei unterschiedlich funktionalisiert und biologisiert werden, so dass verschiedene 
Prozesse, wie etwa Knochenneubildung und Vaskularisierung, parallel ablaufen können 
(Abbildung 10; Abbildung 11(A)).  
Zur Vermeidung von Infektionen, die bei der Verletzung oder dem operativen Eingriff 
entstehen können, sollen zusätzlich funktionalisierte Scaffoldscheiben mit einer integrierten 
zeitverzögerten Freisetzung von Antibiotika bereitgestellt werden (Abbildung 11(B)). 
 
 






Folgende Vorgaben sind dabei zu beachten: 
1. Die bereits etablierte textile Struktur und Geometrie des Scaffolds soll weitestgehend 
erhalten bleiben. 
2. Die Wirkstofffreisetzung soll über einen Zeitraum von mindestens 96 h mit einer möglichst 
lang anhaltenden linearen Freisetzungsrate verlaufen. 
3. Die Freisetzung des Antibiotikums soll sich an der Dosierung für systemische 
Antibiotikagaben orientieren und auf das Defektvolumen herunter gerechnet werden. 
4. Es soll eine Antibiotikum-beladene Scaffoldscheibe pro Zentimeter Defektvolumen 
eingebracht werden.  
5. Das Antibiotikum Gentamicin soll in eine Polymermatrix aus Polylactid (PLA) oder 
Poly(Lactid-co-Glycolid) eingebettet und das so entstehende Freisetzungssystem mittels Dip-




Teil I: Beschichtung der textilen Scaffolds – Ermittlung einer geeigneten 
Methode  
4 Material und Methoden – Teil I 
4.1 Material 
4.1.1 Scaffoldmaterial 
Als sticktechnisch verarbeitbar und für die Anwendung geeignet wurde das chirurgische 
Nahtmaterial PCL™ (Handelsname) der Fa. GUNZE/Japan gewertet. Das Fadenmaterial ist 
bereits für die medizinische Anwendung im menschlichen Körper zugelassen. 
Chemisch exakt bezeichnet handelt es sich um ein L-Lactid--Caprolactone Copolymer P(LA-
CL) in einem Mischungsverhältnis 75 : 25 (mol-%) wie in Abbildung 12 dargestellt [Tomihata et 
al., 1998]. 
 
Abbildung 12: Strukturformel des Copolymers Poly(Laktid-co-Caprolactone) (P(LA-CL)). 
Um Verwechslungen zu vermeiden wird dieses Material in dieser Arbeit mit der chemisch 
korrekten Abkürzung P(LA-CL) bezeichnet.  
P(LA-CL) in dem hier beschriebenen Mischungsverhältnis zeigt unter physiologischen 
Bedingungen eine Degradationszeit von 180 bis 210 Tagen bis zur vollständigen Resorption. 
Der Schmelzbereich des Copolymers liegt zwischen 135 – 165 °C und es hat eine Dichte von 
etwa 1,2 bis 1,3 g/cm3 (Herstellerangaben, Tomihata et al., 1998). Die Glasübergangs-
temperatur liegt in einem Bereich zwischen 20 °C und 45 °C, was bedeutet, dass das Material 
in der vorgesehenen Anwendung (37 °C) bereits im Entropie-elastischen Bereich vorliegt.  
P(LA-CL) wurde als Endlosfaden in der Fadenstärke USP 6-0 (0,95 mm – 0,149 mm) von der 
Fa. Catgut GmbH (Markneukirchen) bezogen. 
4.1.2 Matrixpolymer 
Für die Auswahl des Matrixpolymers wurde sich an den Arbeiten von Gollwitzer et al. [2003] 
sowie Friess und Schlapp [2002] orientiert. Es wurden die in Tabelle 3 gelisteten PLA- und 
PLGA Co-Polymere von der Fa. Boehringer Ingelheim Pharma GmbH & Co.KG, Ingelheim 
bezogen: 
 
Material und Methoden – Teil I 
36 
 
Tabelle 3: Auswahl der PLA und PLGA Sorten und deren spezifische Eigenschaften. 
Ind Handelsname Polymer Mischungsverhältnis 





A Resomer R  203 S Poly (DL-Lactid) -  32025 
B Resomer RG 503 S Poly (DL-Lactid-co-Glycolid) 50 : 50 mol% -COR 39725 
C Resomer RG 504 S Poly (DL-Lactid-co-Glycolid) 50 : 50 mol% -COR 54250 
D Resomer RG 755 S Poly (DL-Lactid-co-Glycolid) 75 : 25 mol% -COR 75175 
E Resomer RG 756 S Poly (DL-Lactid-co-Glycolid) 75 : 25 mol% -COR 84075 
F Resomer RG 752 H Poly (DL-Lactid-co-Glycolid) 75 : 25 mol% -COOH   8900 
1Die Bezeichnung S/H im Handelsnamen weist auf die Endgruppe der Molekülkette hin. 
Unbehandelt (uncapped) liegt am Ende der Molekülkette eine COOH-Gruppe an (H), diese 
kann überkappt (endcapped) werden mit einem aliphatischen Kohlenwasserstoff (S). Die 
Endgruppe der Molekülkette hat erheblichen Einfluss auf die Hydrophilie des Materials und 
somit auf das Quellverhalten. „Endcapped“ Polymere weisen ein wesentlich hydrophoberes 
Verhalten im Vergleich zu den „uncapped“ Polymeren auf [Friess; Schlapp [2002]]. 
 2Die mittleren Molmassen wurden in einem Standardverfahren am IPF mittels GPC bestimmt. 
Es wurde in einer PL MIXED-C Säule in Tetrahydrofuran (THF) als Elutionsmittel mit einer 
Strömungsgeschwindigkeit von 1,0 ml/min gemessen. Als Detektoren wurden der ETA-2020 
VISC/RI (Bures) und MALLS (Wyatt) verwendet. Es sind die auf den Gewichtsanteil bezogenen 
mittleren Molmassen MW gelistet.  
4.1.3 Antibiotikum 
Das Antibiotikum Gentamicinsulfat (GS) wurde durch die Fa. Sigma Aldrich Chemie GmbH, 
Steinheim bezogen. Es liegt pulverförmig vor und hat nach Herstellerangaben einen Anteil des 
Wirkstoffs Genatmicin (G) von 66 %. Die Dosierung des Wirkstoffs wurde mit dem Faktor 0,66 
auf die eingewogene Masse kalkuliert. 
4.1.4 Weitere verwendete Chemikalien 
Tabelle 4: Weitere verwendete Chemikalien und Materialien. 
Chemikalie/Material CAS-Nr. Bezugsquelle 
Agar 9002-18-0 MERCK KGaA, Darmstadt 
BSA 9048-46-8 SIGMA / Aldrich 
Dextransulfat 9011-18-1 Fluka-SIGMA / Aldrich 
Ethanol  20821.296 VWR 
Ethylenoxid 141-78-6 ARCOS Organics 
Fleischextrakt  68990-09-0 MERCK KGaA, Darmstadt 
Heptan 142-82-5 SIGMA / Aldrich 
Isopropanol 67-63-0 SIGMA / Aldrich 
Methanol 67-56-1 VWR 
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Milli-Q Wasser  Millipore Wasseraufbereitung 
Filter: Millipore Express 20 
NaOH 1310-73-2 VWR 
PBS: 
   Natriumchlorid 
   Kaliumchlorid 
   Dinatriumhydrogenphosphat 







SIGMA / Aldrich 
VWR 
SIGMA / Aldrich 
MERCK KGaA, Darmstadt 
Pepton  BD Becton, Dickinson and Company, NJ, USA 
Phtaldialdehyd 643-79-8 SIGMA / Aldrich 
PVA  Freudenberg Einlagestoffe, Deutschland 
4.2 Methoden 
4.2.1 Scaffoldherstellung 
Die Herstellung der Scaffolds (Abbildung 13) wurde 
zu einem geringen Teil selber an der am IPF 
befindlichen Stickmaschine ZSK JCZ 0209-550 
durchgeführt. Für eine reproduzierbare Scaffold-
struktur wurden die Stickmuster 1910.00 und 
1910.02 bei der Fa. Möckel Stickerei Auerbach 
hergestellt.   
Die Scaffoldherstellung erfolgte durch die 
sticktechnische Verarbeitung des chirurgischen 
Nahtmaterials PCL™ (GUNZE/Japan) aus P(LA-CL). 
Ober- und Unterfaden wurden wie in Kapitel 2.6 
beschrieben auf einem wasserlöslichen Stickgrund 
(PVA) während der Stichbildung miteinander 
verschlauft. Nach dem Stickprozess erfolgten vier weitere Arbeitsschritte, bevor die Scaffolds 
für die Anwendung bereit waren: 
a. Auswaschen des Stickgrundes  
Der wasserlösliche PVA-Stickgrund konnte in drei Waschgängen, jeweils 10 Minuten im 
Becherglas, unter Rühren bei 40 °C im Überschuss von Milli-Q Wasser entfernt werden. 
Zwischen den Waschgängen wurde ausreichend unter dem Wasserhahn gespült. Die Scaffolds 
wurden über 24 Stunden bei Raumtemperatur getrocknet. 
b. Entschlichten der Scaffolds 
Für eine bessere Handhabe und um ein Verkleben auf der Spule zu vermeiden, werden auch 
medizinische Fäden mit einer biokompatiblen Schlichte versehen. Die Zusammensetzung der 
Schlichte wird vom Hersteller nicht angegeben. In Vorversuchen zur Entwicklung des textilen 
Abbildung 13: P(LA-CL)-Scaffold aus dem 
Stickmuster 1910.00. 
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Implantates wurde gezeigt, dass nach dreimaligem Spülen in Heptan die Schlichte mittels XPS-
Untersuchung nicht mehr nachweisbar ist. Die Scaffolds werden dreimal für 10 Minuten unter 
Rühren in einem Überschuss Heptan gewaschen und anschließend für 24 Stunden unter dem 
Abzug getrocknet.   
c. Glätten der Scaffolds 
Der Glasübergangsbereich des P(LA-CL)-Materials liegt zwischen 20 -50 °C, also in einem 
Temperaturbereich, in dem die Scaffolds bearbeitet werden. Bei der Entwicklung der textilen 
Struktur für die Anwendung als Knochenimplantat, stellte sich heraus, dass durch 
Nachkristallisation und Schrumpf des Fadens die gestickten Strukturen während der 
biologischen Modifizierung sich einrollen, wodurch die Handhabung erschwert wird. Um dies 
zu vermeiden, werden die Scaffolds nach Auswaschen des Stickgrundes auf einen mit 
Schraubgewinde versehenen Stab (Ø ~ 10 mm) aufgefädelt und von beiden Seiten mit 
Muttern fest miteinander verschraubt, so dass sie sich gegenseitig flach drücken. So werden 
sie über 14 h bei 40 °C im Trockenschrank gelagert, um eine gesteuerte Nachkristallisation in 
der gewünschten Form zu bewirken. 
d. Hydrophilisierung der Obefläche 
Als abschließende Behandlung kann noch eine Hydrophilisierung der Oberfläche erfolgen. 
Hierzu werden die Scaffolds 15 Minuten in eine 1 M NaOH-Lösung mit einem 
Mischungsverhältnis Wasser : Methanol von 1:1 gelegt.  
Die in dieser Arbeit verwendeten Scaffold-Geometrien beziehen sich auf die Abmessungen 
der Schafstibia. Die Arbeiten sind in enger Zusammenarbeit mit der Unfall- und 
Wiederherstellungschirurgie des Carl-Gustav-Carus Universitätsklinikums Dresden 
entstanden. Eine Anwendung der Scaffolds im Großtierversuch Schaf ist geplant. Die Scaffolds 
weisen einen Außendurchmesser von 19 mm und einen Innendurchmesser von 10 mm auf 
sowie eine Höhe von etwa 1 mm. Übereinander gestapelt kann man mit 10 Kollagen-
beschichteten und mit Zellen besiedelten Scaffolds eine Defekthöhe von etwa 10 mm 
auffüllen. Für die Dosierung der Antibiotikum-beladenen Scaffolds wird davon ausgegangen 
das ein Antibiotikum-beladenes Scaffold pro Zentimeter Defektvolumen eingebracht wird. 
Das für das Tissue Engineering von Röhrenknochen im Vorfeld festgelegte Stickmuster 
1910.00 ist in Abbildung 14(A) dargestellt. Die Nahtführung verläuft hier 0°/90°/45°. Die für 
diese Arbeit verwendeten Scaffolds aus diesem Stickmuster zeigen eine mittlere Masse von 
73 ± 8 mg. 
Für eine Versuchsreihe wurde das Stickmuster variiert um den Fadenverbrauch um 50 % zu 
minimieren (Stickmuster 1910.02, Abbildung 14(B)). Die Nahtführung ist hier orthogonal in 
0°/90° angelegt und die Scaffolds zeigen eine mittlere Masse von 35 ± 2 mg.  
 




Abbildung 14: Stickmuster für Scaffolds zum Tissue Engineering von Röhrenknochen 1910.00 (A) und die im 
Fadenverbrauch um 50 % reduzierte Variante 1910.02 (B) mit orthogonaler Nahtführung. Die weißen Punkte 
markieren die Stiche, farbige Linien zeigen den Nahtverlauf. 
Aus den Massen mScaffold der Scaffolds und der bekannten Dichte ρP(LA-CL) = 1,2 g/cm
3 des 




          Gleichung 15 
das eingebrachte P(LA-CL)-Fadenvolumen VP(LA-CL) berechnen. Mit dem vom Hersteller 
angegebenen mittleren Durchmesser dUSP6-0 = 0,122 mm lässt sich unter Annahme eines sehr 
langgezogenen Zylinder aus der Formel zur Berechnung eines Kreiszylinders die Länge des 





2lFaden            
.
⇒         lFaden =
VP(LA−CL)∙4
π∙(dUSP6−0)
2   Gleichung 16 
Aus den so berechneten Fadenlängen l1910.00 ≈ 5200 mm und l1910.02 ≈ 2500 mm und den 
mittleren Fadendurchmesser lassen sich mit der Formel zur Berechnung der Mantelfläche 
eines Kreiszylinders  
𝐴𝑀 = 𝜋 ∙ 𝑑𝑈𝑆𝑃6−0 ∙ 𝑙𝐹𝑎𝑑𝑒𝑛        Gleichung 17 
auch die Fadenoberfläche mit A1910.00 ≈ 1993 mm
2 und A1910.02 ≈ 956 mm
2 abschätzen. Die 
gemessenen und berechneten Werte sind in Tabelle 5 nochmal gelistet. 
Tabelle 5: Charakteristische Werte der Scaffolds aus den Stickmustern 1910.00 und 1910.02. 
Scaffold Nahtführung mittlere Masse Fadenverbrauch Oberfläche 
  mScaffold lFaden AScaffold 
  (Messwert) 
kalkuliert aus ρP(LA-CL) , 
mScaffold und dUSP6-0 
kalkuliert aus lFaden und 
dUSP6-0 
1910.00 0°/90°/45° 73 ± 8 mg ~5200 m ~1993 mm2 
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4.2.2 Schmelzpressen von P(LA-CL)-Plättchen 
Teilweise sind für die Untersuchungen Probenkörper mit definierten Oberflächen notwendig. 
Textile Scaffolds mit den leicht variierenden Fadenvolumenanteilen und den gewollten 
Unregelmäßigkeiten in der Struktur sind hier nicht geeignet. Daher wurden mittels 
Schmelzpressen quadratische Formkörper (Plättchen) 
aus P(LA-CL) gefertigt (Abbildung 15). Hierzu wurden 
zunächst quadratische P(LA-CL)-Gesticke mit einer 
Kantenlänge von 15 mm angefertigt. In Vorversuchen 
wurde das optimale Stickmuster mit einem Fadenanteil 
von 133 ± 4 mg pro Gestick ermittelt. Eine eigens 
angefertigte metallische Schablone mit 
16 quadratischen Aussparungen (Kantenlänge = 15 mm) 
wurde pro Aussparung mit 2 Gesticken bestückt, in 
einer Kolbenpressanlage (PW 40 EH, Paul-Otto Weber 
GmbH, Remshalden) zunächst bei 165 °C für 1,5 min 
vorgewärmt und anschließend mit einem 125 mm-
Kolben bei einem Pressdruck von 50 kN und konstanter Temperatur für 30 s gepresst. Es 
entstehen massive quadratische PCL-Plättchen mit einer Kantenlänge von 15 mm, einer Höhe 
von etwa 1,00 ± 0,02 mm und einer Masse von 266 ± 5 mg (Abbildung 15). Die gebotene 
Oberfläche berechnet sich damit zu 225 mm2 für 
eine Fläche, bzw. zu 450 mm2 für beide Flächen. 
Die Oberfläche der Seitenflächen (15 x 1 x 4 mm2) 
wird als vernachlässigbar angenommen.  
Die P(LA-CL)-Plättchen wurden zum Dip-Coating 
verwendet. Hierzu wurden sie an den 
Seitenflächen in eine aus Draht gebogenen 
Klammer gespannt und durch die Drahtschlaufe 
mit der Befestigungsklemme des Dip-Coaters 
verbunden (Abbildung 16). 
4.2.3 Zubereitung der Polymerlösungen 
Zur Beschichtung der textilen Scaffolds wurden Polymerlösungen in unterschiedlichen 
Konzentrationen und Zusammensetzungen zubereitet, welche in den entsprechenden 
Versuchsreihen genau beschrieben werden. Generell wurde zur Herstellung der PLA und 
PLGA Lösungen wie folgt vorgegangen: Für die gewünschten Konzentrationen wurden 
zunächst die notwendige Masse Polymer auf einer Waage (Sartorius CP 224 S) eingewogen 
und anschließend unter dem Abzug mit dem entsprechenden Volumen Ethylacetat befüllt. 
Das Gemisch wurde in einem mit Parafilm abgedichteten Rollrandschnappdeckelglas über 
24 h quellen gelassen. Dann wurde die Lösung entweder pur verwendet oder entsprechend 
der Beschichtungsmethode weiterbearbeitet.  
Abbildung 15: Schmelzgepresstes P(LA-CL)-
Plättchen. 
Abbildung 16: Befestigung der P(LA-CL)-Plättchen 
am Dip-Coater. 
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Um den Verlust an Lösungsmittel während der Quellzeit zu überprüfen, wurde der 
Masseverlust einer Lösung (RG 756 S, 133,3 mg/ml) im abgedichteten Behälter über 24 h auf 
einer Waage (Sartorius CP 224 S) gemessen. Der Masseverlust an Lösungsmittel während der 
Quellzeit beläuft sich auf etwa 0,2 %.  
4.2.4 Dip-Coating 
Für das Dip-Coating stand ein KSV D Dip-Coater (KSV Instruments UK) mit einer einfachen 
Behälterablage, einer separaten Steuerungseinheit über PC und einem servo-kontrollierten 
Gleichstrom-Motor zur Verfügung. Es sind Dip-Geschwindigkeiten in einem Bereich von 0,1 
bis 85 mm/min einstellbar.  
In Vorversuchen und einer Studie von K. 
Eichhorn [Eichhorn, 2008] wurden die optimalen 
Beschichtungsbedingungen erarbeitet. Für den 
Viskositätsbereich, in dem die Polymerlösungen 
vorliegen kann mit einer Dip-Geschwindigkeit 
von 20 mm/min eine gleichmäßige Schicht ohne 
Tropfenbildung erzielt werden. Es wird bei 
Raumtemperatur (klimatisiertes Labor) ohne 
Kühlung der Polymerlösung gearbeitet, da sonst 
eine unkontrollierbare Veränderung der 
Viskosität eintritt. Der Verlust an Lösungsmittel 
durch Verdampfen wurde, wie im Anhang (A.3) 
beschrieben, bei Raumtemperatur für die bei der Beschichtung verwendete Behälteröffnung 
mit 3,7 µl/min bestimmt. Für die Beschichtung von einem Scaffold können mit Einspannen, 
Dippen und Probenwechsel etwa fünf Minuten angerechnet werden. Pro Lösung werden 
maximal zehn Scaffolds beschichtet. Es kann die Zeit, in der die Polymerlösung offen steht 
also mit etwa 50 Minuten angenommen werden. Daraus ergibt sich für die 
Beschichtungsdauer ein Verlust an Lösungsmittel von etwa 186 µl. Bezogen auf das 
Gesamtvolumen von meist 5000 µl entspricht dies einem Anteil von 3,7 %.  
Das gelöste Polymer bildet mit dem Lösungsmittel in den angewendeten Konzentrationen 
homogene Lösungen, ein zusätzliches Mischen zwischen den Beschichtungsvorgängen ist für 
die reinen Polymerlösungen nicht notwendig. Die mit Antibiotikum als Suspension oder 
Emulsion aufbereiteten Polymerlösungen hingegen neigen zur Entmischung. Um für alle 
Scaffolds die gleichen Beschichtungsbedingungen zu erfüllen, wurden diese Zubereitungen 
vor jeder einzelnen Beschichtung im verschlossenen Behälter auf einem Vortexer (Vortex 
Genie 2, Scientific Industries Inc., USA) bei maximaler Umdrehungszahl für 10 s durchmischt.  
Alle Proben wurden über 24 h im Vakuum-Trockenschrank bei P < 1 mbar und 50 °C 
getrocknet. 
4.2.5 Präparation von Refobacin® Bone Cement R-Zylindern 
Um die freigesetzten Wirkstoffmengen und das Freisetzungsprofil von einem bereits auf dem 
Markt befindlichen Produkt abschätzen zu können, werden im zweiten Teil der Arbeit Zylinder 
Abbildung 17: KSV D Dip-Coater mit Scaffold und 
Beschichtungslösung. 
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aus dem Gentamicin-haltigen Knochenzement Refobacin® Bone Cement R bei einem 
Freisetzungsversuch mitgeführt. 
Es wurde eine Packung des Produktes bestehend aus 10 ml Methyl-Methacrylat Monomer 
(Flüssigkeit) und 20,4 mg PMMA-Pulver, welches das Antibiotikum mit einem Masseanteil von 
2 ma-% beinhaltet, miteinander vermengt. Je 6 Portionen des polymerisierenden Gemisches 
wurden in eine PTFE-Schablone mit 6 gefrästen zylindrischen Ausformungen entsprechend 
der vorgesehenen Defektgröße (h = 10 mm; Ø = 19 mm) gefüllt und ausgehärtet. Die Zylinder 
wurden ohne weitere Behandlung für die Freisetzung in 10 ml PBS verwendet. Die 
Antibiotikum-Beladung der G-PMMA-Zylinder wurde anhand des Masseanteils des 
Gentamicins mit dem Faktor 0,02 aus der Masse der jeweiligen Probe berechnet. 
4.2.6 Gentamicin-Beladung 
Die Bestimmung der Gentamicin-Beladung Qbel,G erfolgte durch Differenzwägung an einer 
Feinwaage (Sartorius MC1 Research RC 210 P). Die Scaffolds wurden vor und nach der 
Beschichtung jeweils gewogen und die Massendifferenz bestimmt.  
Der Anteil an Gentamicinsulfat (GS) pro Scaffold in der Schicht wurde über den Masseanteil 
ξGS des Gentamicinsulfats in der durch Differenzwägung bestimmten Masse der Schicht 
mSchicht für die aus Suspension beschichteten Scaffolds wie folgt bestimmt:  




         Gleichung 19 
Aus der bestimmten Gentamicinsulfat-Beladung lässt sich mit dem vom Hersteller 
angegebenen Faktor für den Wirkstoffanteil (Kapitel 4.1.3) die Gentamicin-Beladung Qbel,G 
bestimmen: 
𝑄𝑏𝑒𝑙,𝐺−𝑠𝑢𝑠 = 0,66 ∙  𝑄𝑏𝑒𝑙,𝐺𝑆−𝑠𝑢𝑠         Gleichung 20 
Die Gentamicin-Beladung Qbel,G-em aus Emulsion beschichteten Scaffolds lässt sich analog zu 
der Berechnung von Qbel,G-sus ermitteln, jedoch muss der Masseanteil ξGS,em wie folgt um die 




        Gleichung 21 
Für die im Schichtaufbau direkt mit Antibiotikum beschichteten Scaffolds entspricht die 
bestimmte Massendifferenz nach Beschichtung mit Gentamicinsulfat ΔmSchicht,GS der 
Gentamicinsulfat-Beladung Qbel,GS,Schicht. Die Gentamicin-Beladung Qbel,G,Schicht kann also direkt 
durch das Produkt aus Massendifferenz ΔmSchicht,GS und dem vom Hersteller angegebenen 
Faktor 0,66 für den Gentamicin-Anteil, bestimmt werden. 
𝑄𝑏𝑒𝑙,𝐺−𝑆𝑐ℎ𝑖𝑐ℎ𝑡 = 0,66 ∙  ∆𝑚𝑆𝑐ℎ𝑖𝑐ℎ𝑡,𝐺𝑆      Gleichung 22 
4.2.7 Freisetzung 
Präparation und Probeentnahme für die Ermittlung des Freisetzungsprofils erfolgte unter 
semi-sterilen Bedingungen unter einer Sterilbank im Laminar-Air-Flow. Die Proben (Scaffold 
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oder P(LA-CL)-Plättchen) wurden zur Desinfektion mit 70 % Ethanol/Wasser-Gemisch 
besprüht und über 24 h getrocknet. Im Standardverfahren wurden 10 ml steriles PBS 
(Phosphate Buffered Saline) mit einer sterilen 10ml-Pipette (PP, Sarstedt, Nümbrecht) in 
15ml-‚Falcon‘-Röhrchen (PP, Sarstedt, Nümbrecht) gefüllt und über Nacht im Brutschrank auf 
37 °C erwärmt. Pro Falcon-Röhrchen wurde je eine Probe dazu gegeben. Die Freisetzung 
erfolgte über einen Zeitraum von 96 Stunden bei 37 °C im Brutschrank. Nach 1, 2, 4, 8, 24, 48 
und 96 h wurden jeweils 200 µl Proben (Eluat) entnommen, ohne diese im 
Freisetzungsmedium zu ersetzen. Die Proben wurden direkt nach der Entnahme bei -18 °C 
eingefroren und erst zur Bestimmung der Gentamicin-Konzentration wieder aufgetaut. 
4.2.8 Bestimmung der Gentamicin-Konzentration mit UVVIS 
Zur Bestimmung der Gentamicin-Konzentration im wässrigen Medium kann eine 
Derivatisierung des Gentamicins mit Phtaldialdehyd durchgeführt werden. Das entstehende 
Gentamicin-Derivat ist durch die charakteristische Absorption bei 333 nm quantitativ 
nachweisbar [Sampath; Robinson, 1990].  
Die, wie im vorigen Kapitel entnommenen Proben wurden aufgetaut und in der Zentrifuge 
kurz mit 9000 U/min beschleunigt, um das teilweise am Deckel des Probenbehälters 
gesammelte Kondenswasser dem Probenvolumen zuzuführen. Die Eluate wurden im 
Verhältnis 1:2 mit PBS verdünnt und jeweils 60 µl –Aliquots in ein 96-Well-Plate (NUNC 
Microtestplatten, VWR) pipettiert. Pro Probe wurden drei Wells gefüllt (N = 3). Anschließend 
wurde das Reagenz in einem 90:90:60-Gemisch aus Wasser:Isopropanol:Phtaldialdehyd 
hergestellt und in 240 µl-Aliquots den Eluaten im 96-Well-Plate zugeführt. Die Messung 
erfolgte nach 15 Minuten in einem TECAN, Spectra Fluor Plus ELISA Reader mit einem 340nm-
Filterschlitten. Pro Well-Plate wurde eine Kalibrierreihe mit Gentamicin-Standards der 
Konzentrationen 0, 5, 10, 20, 25, 50, 75, 100 µgGS/ml in zweifacher Ausführung (N=2) 
mitgeführt. Die gemessenen Extinktionen der Standard-Wells wurden gemittelt und die 
Konzentrationen über den ermittelten Werten aufgetragen. Die Konzentrationen der 
Standards wurden mit dem Faktor 0,66 auf den Gehalt an Gentamicin in der Lösung 
angepasst. Aus dem linearen Anstieg der Kalibriergeraden berechnet sich die Gentamicin-
Konzentration der einzelnen Proben wie folgt:  
𝑐𝐺 = (𝑎 ∙ 𝐸340 − 𝑏) ∗ 3        Gleichung 23 
wobei cG die Konzentration des Gentamicin in der Probelösung darstellt. Der Faktor a stellt 
den Anstieg der Kalibriergerade dar, E340 die gemessene Extinktion bei der Wellenlänge 
340 nm und (-b/a) die Extinktion der Nullprobe. Der Faktor 3 gleicht die dreifache 
Verdünnung der Probe für den Assay aus.  
Die Gentamicin-Bestimmung erfolgte nach dem hier beschriebenen Assay. Veränderungen in 
der Vorgehensweise werden in den Versuchsreihen erwähnt.  
4.2.9 Bestimmung der Gentamicin-Konzentration mittels Agar-Diffusionstest 
Eine weitere Methode zur Bestimmung der (wirksamen) Gentamicin-Konzentration ist durch 
den Agar-Diffusionstest gegeben. Dieser findet Anwendung, um entweder die antibiotische 
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Wirksamkeit der Extrakte nachzuweisen, oder wenn die Bestimmung mittels Derivatisierung 
mit Phtaldyaldehyd, etwa aufgrund von reaktiven Additiven im Eluat nicht möglich ist.  
Hierzu wurden zunächst sterile Agarplatten (Ø = 8,5 cm) hergestellt. Pepton (5 g), 
Fleischextrakt (5 g) und Agar (15 g) werden in 1 l destilliertem Wasser gelöst und im 
Standardverfahren für Flüssigkeiten autoklaviert. Die noch heiße Lösung (T ~ 60 °C) wird dem 
Autoklaven entnommen und unter der Sterilbank mit einer 25ml-Pipette in 25 ml-Einheiten in 
Einweg-Petrischalen gegeben. Die Agarböden können über Nacht abkühlen und aushärten. 
Für den Ansatz der Bakteriensuspension werden mit einer Impföse zwei bis drei 
Bakterienkolonien (Escherichia Coli K12) entnommen und in einen Erlenmeyerkolben mit 
25 ml Kulturmedium (5 g Pepton, 5 g Fleischextrakt auf 1 l Wasser) überführt. Unter 
gleichmäßigem Schütteln wurde die Bakterienkultur über Nacht vermehrt. Am folgenden Tag 
wurde die Kultur auf eine optische Dichte von 0,1 OD verdünnt. Das Mischungsverhältnis 
Bakterienkultur:Medium konnte iterativ an dem Spektralphotometer BioPhotomer 
(Eppendorf AG) bei 600 nm ermittelt werden. 
In die ausgehärteten Agarböden wurden mit einem sterilen Werkzeug Aushöhlungen (Ø = 
5 mm) gestanzt. Pro Agarboden werden sieben Löcher eingebracht (Abbildung 18(A)). 
Anschließend wurden 100 µl der Bakteriensuspension (OD = 0,1) auf die gelochten Agarböden 
gegeben und mit einem Drigalski-Spatel auf der Oberfläche des Agars verteilt. In die 
ausgestanzten Löcher wurde je 50 µl der zu untersuchenden Eluate gegeben. Pro Eluat 
wurden je drei Ausstanzungen genutzt, die siebte Ausstanzung wurde mit einer Gentamicin-
Standard-Lösung befüllt um die Varianz bei biologischen Versuchsreihen berücksichtigen zu 
können. Die Agarböden wurden über Nacht bei 37 °C im Brutschrank kultiviert. Das 
kreisförmig aus den Ausstanzungen diffundierende Antibiotikum verhindert das 
Bakterienwachstum in diesem Bereich. Der Radius, in dem das Antibiotikum in das 
umgebende Agar diffundiert ist proportional zu der Konzentration des zugegeben Eluats. Es 
bilden sich deutlich sichtbare, runde Kreise um die Ausstanzungen die nicht mit Bakterien 
besiedelt sind (Hemmhöfe) (Abbildung 18(B)). Der Durchmesser der Hemmhöfe ist abhängig 
von der Konzentration der Lösungen (Abbildung 18(C)), durch das Mitführen von Gentamicin-
Standard-Lösungen (4, 8, 16, 32, 64, 128, 256 mg/ml) kann eine Kalibriergerade mit 
exponentiellem Verlauf und so die unbekannten Konzentrationen der Extrakte über deren 
Hemmhofdurchmesser ermittelt werden (Abbildung 18(D)).  
Die Auswertung der Hemmhofdurchmesser erfolgte durch digitale Bildbearbeitung am 
Bildbearbeitungsprogramm des optischen Mikroskops (VHX-100 digital microscope, Keyence 
Deutschland GmbH). Die Agarplatten wurden mit einer Nikon D 7000 fotografiert. Die 
skalierten Bilder konnten in das Bildbearbeitungsprogramm hochgeladen und die 
Kreisdurchmesser mit dem Messprogramm ermittelt werden. 
  




Abbildung 18: Präparation der Agarböden, (A) Anordnung der Ausstanzung; (B) Agarboden mit Ausstanzung nach 
Diffusion des Antibiotikums (Gentamicin-Standard-Lösungen) und Expansion der Bakterienkultur, die Hemmhöfe 
sind sichtbar, (C) Vermessen der Hemmhofdurchmesser mit einem Bildbearbeitungsprogramm und (D) 
Kalibiriergerade mit Exponentialgleichung, ermittelt aus den Hemmhofdurchmessern und den Konzentrationen 
der Standard-Lösungen. 
4.2.10 Auswertung der Messwerte  
Trägt man die gemessenen Gentamicin-Konzentrationen über der Zeit auf, lassen sich aus 
dem erhaltenen Freisetzungsprofil folgende Werte ermitteln: 
Initial Burst 
Die innerhalb der ersten Stunden nach Exposition mit dem Medium freigesetzte Menge an 
Gentamicin wird als Initial Burst (IB) definiert.   
Freisetzungsrate K0 und Zeitintervall der linearen Freisetzung [t1; ti]0 
Es wird eine Freisetzungsrate 0ter-Ordnung für einen Zeitraum von 96 h angestrebt. Um 
einschätzen zu können, in welchem Zeitraum sich die Messpunkte in einem linearen Bereich 
befinden, wurde die lineare Regression der freigesetzten Gentamicin-Mengen, aufgetragen 
über der Zeit, nach der Methode der kleinsten Fehlerquadrate berechnet. Der Anstieg der 
Geraden stellt die Freisetzungskonstante 0ter-Ordnung K0 dar. Um ein Zeitintervall mit 
annähernd linear verlaufender Freisetzung bestimmen zu können wurde der Fehler ek des 
Anstieges wie folgt bestimmt: 











𝑖=0          Gleichung 25 
und  
𝑣𝑖 = 𝐾0(𝑡)𝑡𝑖 + 𝑏𝑡 − 𝑄𝐺,𝑖        Gleichung 26 
wobei N [-] die Anzahl an Messungen pro Zeitpunkt ti [h] darstellt, K0(t) [µg/h] den Anstieg und 
bt [µg] den Schnittpunkt mit der y-Achse im Zeitintervall [t1; ti] und QG,i [µg] den Messwert 
zum Zeitpunkt ti. Um ein Zeitintervall mit linearer Freisetzung zu bestimmen, wurde die 
Freisetzungsrate K0  für verschiedene Zeitintervalle berechnet und mit dem tatsächlichen 
Anstieg des Freisetzungsprofils verglichen. Solange die nach Gleichung 24 bestimmte 
Fehlerspanne innerhalb der Mittelwerte der zugehörigen Messwerte liegt, kann ein linearer 
Anstieg angenommen werden. Das Zeitintervall in dem sich eine lineare Freisetzung des 
Wirkstoffs nachweisen lässt, wird als  Zeitintervall der linearen Freisetzung [t1; ti]0 festgelegt. 
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Der in diesem Zeitintervall beschriebene Anstieg der Kurve stellt die Freisetzungsrate K0 dar 
[Breier et al., 2013]. 
Reproduzierbarkeit der Messwerte 
Um einen Eindruck über die Reproduzierbarkeit der jeweiligen Methode zu gewinnen wird die 
Standardabweichung der Messwerte betrachtet. Unter der Voraussetzung, dass die 
Standardabweichung keinen Trend aufweist, also weder Anstieg noch Abnahme in 
Abhängigkeit der Zeit, können die Werte gemittelt werden. Da große Schwankungen in den 
freigesetzten Massen auftreten, wird die relative mittlere Standardabweichung Sm verglichen: 







𝑖=1          Gleichung 27 
mit der Anzahl der Messpunkte NMP, dem Mittelwert der gemessenen freigesetzten Menge 
Gentamicin 𝑄i pro Messpunkt und der, aus der pro Messpunkt vorhandenen Anzahl Nz, den 
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Für eine zuverlässige medizinische Anwendung wird eine mittlere Standardabweichung von 
maximal Sm,max = 5 % angestrebt. 
Restbeladung der Scaffolds 
Um die Bildung von Resistenzen der betroffenen Bakterienstämme zu verhindern, sollten 
Konzentrationen unterhalb der minimalen Hemmkonzentration über einen längeren Zeitraum 
vermieden werden. Nach dem vorgesehenen Freisetzungszeitraum sollte daher möglichst 
keine Restbeladung im Scaffold verbleiben. Es wird die Freisetzung des Antibiotikums FS96 
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mit der zum Zeitpunkt t = 96 h freigesetzten mittleren Wirkstoffmenge QG,96 und der 
Beladung Qbel,G 
Abschätzung der Gentamicin-Dosierung 
Um ein Maß für die benötigte Initial- und Tagesdosis zu erhalten, wurde sich an der 
Anweisung des systemisch verabreichten Medikaments Refobacin® orientiert. Die 
systemische Anfangsdosis wird mit 1,5 bis 2,0 mgGentamicin/kgKörpergewicht angegeben, die 
Tagesdosis liegt bei 3,0 bis 6,0 mgGentamicin/kgKörpergewicht. Ausgehend von einem mittleren 
Blutvolumen von 5000 ml und einem mittleren Körpergewicht von 80 kg kann man eine 
systemische Initialdosis zwischen 24 bis 32 µg/mlBlut und eine Tagesdosis von 48 bis 
96 µg/mlBlut berechnen.  
Es soll pro Zentimeter Defekthöhe ein wirkstoffbeladenes Scaffold eingebracht werden. Der 
Innenradius wird im Defekt mit einem Marknagel gefüllt sein, so dass dieser Bereich vom 
Defektvolumen abgezogen werden muss. Das Defektvolumen für ein beladenes Scaffold kann 
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mit der Volumenformel für einen geraden Hohlzylinder mit den Werten da = 19 mm, di = 
10 mm und h = 10 mm auf etwa 2,0 ml kalkuliert werden.  
Damit ergibt sich für die Freisetzung im Defektraum eine Initialdosis von 50 bis 65 µgGentamicin 
und eine Tagesdosis von 90 bis 190 µgGentamicin/Tag. Um den Antibiotikum-Spiegel im 
Defektvolumen über den vorgesehenen Zeitraum von 96 h konstant zu halten, sollte die 
Freisetzung nach der Freigabe der Anfangsdosis (Initial Burst) übergehen in eine Freisetzung 
0ter-Ordnung, also einen linearen Anstieg der akkumulierenden Konzentration aufweisen. Die 
angestrebten Freisetzungsrate K0,soll wird aus der Tagesdosis in einem Bereich zwischen 3,5 
bis 8,0 µg/h berechnet. Um ein ausreichendes Wirkstoffdepot für eine Freisetzung über den 
geforderten Zeitraum von 96 h zu erreichen, muss die Gesamtbeladung des Scaffolds in 
einem Bereich zwischen 500 und 1050 µgGentamicin/Scaffold liegen.  
Das aus dem Pharmazeutikum Refobacin® kalkulierte Freisetzungsprofil ist in Abbildung 19 
dargestellt. Es soll hier nochmal angemerkt sein, dass es sich bei der Kalkulation der Werte 
um eine erste grobe Abschätzung handelt. Konkrete Versuche hinsichtlich antibiotischer 
Wirksamkeit und Zelltoxizität müssen zusätzlich gemacht werden.  
 
Abbildung 19: Aus der Dosierungsanleitung des Pharmazeutikums Refobacin® berechneter Dosierungsbereich für 
ein Defektvolumen von 2 ml. 
REM-Untersuchung 
Für die Untersuchung am Rasterelektronenmikroskop stand ein Phillips XL 30 ESEM-FEG Gerät 
zur Verfügung. Auf Grund der hohen Empfindlichkeit des Materials wurde im High-Vacuum-
Modus mit Spotsize 3 und einem Beam von 3,5 eV gemessen. Da Polymere stark zur 
Aufladung neigen, wurden die Proben mit einer stärkeren Goldschicht am Balzer SCD 050 
Sputter Coater bei 60 A für 60 s besputtert. Eventuelle Verluste in der Feinstruktur der 
Oberfläche durch die massive Goldschicht wurden hingenommen. 
Elipsometrie 
Durch Dip-Coating erhaltene Schichtdicken wurden z. T. auf Siliciumwafer mittels 
Ellipsometrie untersucht. Hierzu wurde das Ellipsometer M44H-VASE der Fa. J. A. Woollam 
Co., Inc, verwendet. Die Reinigung der Wafer erfolgte im Standardverfahren mit 30 min 
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Ultraschall in Millipore-Wasser, 30 min Ultraschall in Ethanol und 10 min RCA-Reinigung 
(H2O2 : NH4OH : H2OMilli = 1 :1 :5) bei 70 °C.  
Optische Mikroskopie 
Um die Verteilung des Antibiotikums auf und in der Schicht beurteilen zu können, ist ein 
optisches Mikroskop (VHX-100 digital microscope, Keyence Deutschland GmbH) in 
Verbindung mit einem Bildverarbeitungsprogramm zur Anwendung gekommen. Hierzu 
wurden dünne Schichten der Antibiotikum/Polymer-Gemische auf Glasobjektträgern 
aufgetragen. Mittels Bildverarbeitungsprogramm konnten die Durchmesser der Körner, bzw. 
Blasen in der Polymerschicht ermittelt und eine Korngrößenverteilung bzw. analog 
Blasendurchmesserverteilung bestimmt werden. Es wurden pro Zustand ca. 1000 Korn-
/Blasen-Durchmesser vermessen. Zur Beurteilung der Korngrößenverteilung wurden der 
Medianwert d50, die Perzentile d90 und d10 sowie der Interquartilsabstand d75 – d25 bestimmt. 
Zur Validierung der Methode wurde eine Auswahl an Korngrößenverteilungen mittels 
Laserdiffraktometrie gemessen und mit den aus optischer Mikroskopie ermittelten Werten 
verglichen. Die Auswertung dieser Messung befindet sich im Anhang (A.5).  
Drei wesentliche Gründe sprechen dafür, die Beurteilung der Wirkstoffverteilung mittels 
optischer Mikroskopie durchzuführen. Es wird im Vergleich der beiden Messmethoden 
deutlich, dass die gemessenen Korndurchmesser für größere Korngrößen zwischen den 
beiden Methoden deutlich variieren (siehe A.5). Daher wird vermutet, dass durch die höhere 
Viskosität der aus Polymerlösung erhaltenen Schichten für die optische Mikroskopie, die 
Körner zu Agglomeration neigen. Dies gibt allerdings den Zustand wieder, in dem die Körner 
auch auf dem Scaffold vorliegen werden. Es wird also angenommen, dass mit der optischen 
Mikroskopie näher an dem tatsächlichen Zustand gemessen werden kann. Des Weiteren 
lagen die Fraktionen der unterschiedlich hergestellten Korngrößenverteilungen zum Teil nicht 
in ausreichenden Mengen vor, um eine Laserdiffraktometrie durchzuführen. Die Anwendung 
dieser Methode wäre mit einem sehr hoher Material- und Kostenaufwand verbunden. Ein 
weiterer Grund für die Entscheidung wird darin gesehen, dass die Wirkstoffverteilung der aus 
Emulsion erhaltenen Schichten in Blasen-ähnlichen Kavitäten vorliegt. Eine Messung mittels 
Laserdiffraktometrie ist hier nicht möglich. Für eine bessere Vergleichbarkeit kann unter den 
gleichen Bedingungen mit dem optischen Mikroskop gemessen werden.  
4.3 Dip-Coating Ansätze 
Im Teil I dieser Arbeit wird zunächst eine geeignete Methode gesucht, um ein 
Wirkstofffreisetzungssystem in das Tissue-Engineering Implantat zu integrieren unter 
Einhaltung der in der Aufgabenstellung (Kapitel 3) genannten Randbedingungen. Drei 
verschiedene Dip-Coating Ansätze wurden verfolgt, um eine geeignete Methode für die 
Verteilung des Antibiotikums in der Polymermatrix zu ermitteln: 
4.3.1 Suspension 
Das Antibiotikum Gentamicin liegt als Sulfat-Salz in ionischer Form vor. Eine Löslichkeit in 
organischen Lösemitteln ist nicht gegeben. Eine Verteilung der Gentamicinkörner in der 
Polymerlösung als Suspension ist möglich (Abbildung 20(1)) und wurde bereits von Gollwitzer 
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et al. [2003] erfolgreich für die Beschichtung von Kirschner-Drähten angewendet. Allerdings 
wird in diesen Arbeiten nicht auf den Einfluss der Korngrößen und Korngrößenverteilung 
eingegangen. Diese beiden Eigenschaften werden als wichtige Parameter angesehen, um das 
Freisetzungsprofil zu beeinflussen. Als weiterer Einflussfaktor wird die Dicke der 
aufgetragenen Polymerschicht gesehen. 
Folgende Methoden zur Veränderung der Korngröße und Korngrößenverteilung wurden 
angewendet: 
Mahlen 
300 mg Gentamicinsulfat wurden in einer Kugelmühle (Pulverisette 23, Fritsch GmbH) im 
Edelstahlbehälter mit 10 Edelstahlkugeln (Ø=5mm) in Isopropanol bei 15 U/min über 
30 Minuten gemahlen. Anschließend wurde die Suspension in 50 ml Falkonröhrchen gegeben 
und bei 24000 U/min zentrifugiert (Avanti J-20XP, Beckmann Coulter, USA), das Isopropanol 
dekantiert und der Bodensatz bei 50 °C für 14 h im Vakuum-Ofen (P < 1 mbar) getrocknet.  
Ausfällen/Präzipitation  
Eine weitere Methode, die Korngrößen des Gentamicinsulfats zu verändern bietet sich durch 
Ausfällen (Präzipitation) des gelösten Salzes in einem organischen Lösungsmittel. Orientiert 
wurde sich bei dieser Methode an einer Arbeit von Tang et al. [2006]. 
200 mg Gentamicinsulfat wurden in 2 ml Milli-Q Wasser (Millipore Wasseraufbereitungs-
system) gelöst und die Lösung in 1000 ml Ethanol im Ultraschallbad (Sonorex RK 52 H; 
Bandelin Elektronic) gegeben. Das Ethanol mit dem ausgefällten Gentamicinsulfat wurde 
zunächst über Nacht stehen gelassen, so dass sich die größeren Körner im Bodensatz 
sammeln. Der Überstand mit dem kolloidalen Gentamicinsulfat wurde dekantiert und 
anschließend sukzessiv bei 2000, 4000, 8000 und 15000 U/min zentrifugiert. Dann wurde das 
Ethanol im Vakuum-Rotations-Verdampfer bei 40 °C und einem Druck von 170 mbar 
verdampft und von dem restlichen feinstverteilten Gentamicinsulfat getrennt. Das 
aufgefangene Ethanol konnte für weitere Präzipitations-Reihen verwendet werden. Die durch 
Vakuumrotationsverdampfen erhaltenen Mengen an hochfeinen Gentamicinsulfat-Körnern 
reichten allerdings für die vorgesehenen Versuchsreihen nicht aus. Aus dem Bodensatz sowie 
den zentrifugierten Fraktionen wurden fünf Korngrößenverteilungen (Index P0, P2, P4, P8 und 
P15) gewonnen. Die Proben wurden bei 50 °C im Vakuum über 14 h getrocknet.  
Ansatz der Gentamicin-Suspension in Polymerlösung (GSP) 
Der Ansatz der Gentamicin-Suspension in Polymerlösung (GSP) weicht etwas von der 
angegebenen Vorgehensweise zur Herstellung von Polymerlösungen ab, da die Körner in der 
Lösung mittels Ultraschall vereinzelt werden müssen. Da Ultraschall jedoch am Polymer 
Kettenbrüche verursachen könnte, sollte die Ultraschallbehandlung vor Zugabe des Polymers 
erfolgen. Es wurde also zunächst die gewünschte Masse des entsprechend vorbehandelten 
Gentamicinsulfats eingewogen und in einem Rollrandschnappdeckelglas mit dem 
vorgesehenen Volumen Ethylacetat vermengt. Die Körner wurden dann für fünf Minuten mit 
einem Ultraschallstab (Ultraschallprozessor UP 100 H, Dr. Hielscher GmbH) bei maximaler 
Einstellung (Cicle 1, Amplitude 100) unter Kühlung im Eisbad vereinzelt. Zur Abdichtung 
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wurde der Behälter mit einem Deckel verschlossen, durch den der Ultraschallstab in einer 
kleinen Öffnung geführt wurde. Nach Beendigung der Ultraschallbehandlung wurde der 
Suspension die gegebene Masse Polymer zugegeben. Der Ansatz wurde über 24 h quellen 
gelassen und am folgenden Tag für das Dip-Coating angewendet. Es wurden verschiedene 
Ansätze der unbehandelten (Index u), gemahlenen (Index m) und präzipitierten (Index p) 
Körner untersucht, die in den verschiedenen Versuchsreihen beschrieben sind. 
4.3.2 Emulsion 
Eine weitere Möglichkeit, das Antibiotikum im Polymer zu verteilen ist angelehnt an der 
Herstellung von Mikrospheres mittels W-O-Technik. Hier wird eine wässrige Phase (W) mit 
dem darin gelösten Antibiotikum in eine ölige Phase (O), hier das in Ethylacetat gelöste 
Polymer, gegeben und vermischt. Durch Zugabe tensidischer Additive (Emulgatoren) kann die 
Emulsion stabilisiert werden. Nach Dip-Coating und Trocknen der textilen Scaffolds ist das 
Antibiotikum in Blasen-ähnlichen Kavitäten verteilt. Die Verteilung des Antibiotikums wird hier 
vorwiegend durch die Wahl des Emulgators und die damit erhaltene Stabilität der Emulsion 
entschieden (Abbildung 20(2)). Für die Beurteilung der Methode „Beschichtung aus 
Gentamicin-Emulsion“ standen zunächst die Emulgatoren Polyvinylalkohol (PVA) und das aus 
Rinderblut gewonnene Bovine Serum Albumin (BSA) zur Verfügung. Für eine nähere 
Betrachtung dieser Methode ist die Auswahl des Emulgators kritisch zu betrachten, da es 
über eine ausreichende Biokompatibilität und eine genehmigte Anwendbarkeit im 
menschlichen Körper verfügen muss.  
Ansatz der Gentamicin-Emulsion in Polymerlösung (GEP) 
Die Polymerlösungen wurden nach dem in Kapitel 4.2.3 beschriebenen Verfahren in den 
jeweils angegebenen Konzentrationen hergestellt. Nach 24 h Quellzeit erfolgte die 
Herstellung einer wässrigen Gentamicinsulfat-Lösung. Hierzu wurde die vorgesehene Masse 
Gentamicinsulfat in Milli-Q-Wasser (10 % des Volumens Ethylacetat) gelöst. Der Emulgator 
wurde der wässrigen Lösung mit 2 ma-% bezogen auf das Volumen Wasser, beigefügt. 
Polymerlösung und wässrige Phase wurden zusammengegeben und gut vermengt. Für die 
Anwendung erfolgte eine Durchmischung der Emulsion für jeweils 10 s auf dem Vortexer 
(Vortex Genie 2, Scientific Industries Inc., USA).  
4.3.3 Schichtaufbau 
Als letzter Ansatz wurde untersucht, ob es möglich ist, das Antibiotikum schichtweise auf der 
textilen Struktur aufzubringen. Dazu soll zunächst adsorptiv eine Schicht Gentamicin auf dem 
Scaffold aufgetragen werde, welche dann mit einer reinen Polymerschicht ummantelt wird. 
Eine entscheidende Rolle für die Dosierung des Gentamicins spielt hier die zur Verfügung 
stehende Oberfläche der textilen Struktur sowie Dicke und Hydrophilie der abdichtenden 
Polymerschicht (Abbildung 20(3)). 
Vorversuche ergaben, dass das polare, positiv geladene Gentamicin-Ion nicht gleichmäßig auf 
der Oberfläche des P(LA-CL)-Fadens adsorbiert. REM-Aufnahmen zeigen massive 
Ablagerungen in den Fadenschlaufen und geben keinen Hinweis auf eine Beschichtung der 
Fadenoberfläche. Eine Modifizierung des P(LA-CL)-Fadens ist notwendig, um eine polare 
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negativ geladene Oberfläche zu schaffen. Die Untersuchungen hierzu wurden im Rahmen 
einer Diplomarbeit durchgeführt und sind ausführlich in der Arbeit von S. Anders [Anders, 
2009] beschrieben. Als optimale Modifizierung für die Scaffolds wurde folgende 
Vorgehensweise erarbeitet: 
Modifizierung der Fadenoberfläche durch Ammoniak-Plasmabehandlung 
Durch Einbringen von Aminogruppen  auf die Fadenoberfläche kann zunächst eine positive 
Oberflächenladung erzeugt werden [Anders, 2009]. Die Ammoniak-Plasmabehandlung wurde 
in einer MicroSys Apparatur (Roth & Rau) mit einer 2,46 GHz Mikrowellen ECR Quelle 
durchgeführt. Die Probenoberfläche wurden bei einer Leistung von 400 W in einem NH3-
Gasstrom von 15 sccm und einem Druck von 7 x 10-3 mbar über fünf Minuten modifiziert.  
Beschichtung mit Dextransulfat 
Die Modifizierung durch Plasmabehandlung ist nicht stabil, die auf der Oberfläche 
aufgebrachten Aminogruppen können durch die Molekularbewegung in das Bulk verlagert 
werden. Daher ist die Beschichtung mit dem negativ geladenen Polyelektrolyt direkt im 
Anschluss an die Plasmabehandlung notwendig. Hierzu wurde Dextransulfat mit einer 
Molmasse von 500 kg/mol gewählt. Die plasmabehandelten Scaffolds wurden für eine Stunde 
jeweils in 2 ml einer wässrigen 0,01 mM Dextranlösung gelagert. Anschließend wurden sie mit 
Milli-Q Wasser gespült und bei 40 °C für zwei Stunden getrocknet. 
Beschichtung mit Gentamicin 
Um eine Gentamicin-Schicht auf die Scaffolds aufzutragen wurden die Scaffolds jeweils in 2 ml 
einer wässrigen Lösung Gentamicinsulfat (c = 2 mg/ml) gegeben. Die Lösung wurde im 
Vakuum-Trockenschrank bei 40 °C und einem Druck < 0,1 mbar eingedampft, so dass das 
ausfallende Gentamicinsulfat sich an der Fadenoberfläche abscheiden kann. 
Auftragen einer Polymerschicht 
Die aufgetragene Gentamicin-Schicht wurde abschließend mit einer Polymerschicht durch 
einfaches oder zweifaches Dip-Coating in einer reinen Polymerlösung nach dem 
Standardverfahren ummantelt. 
Die Bestimmung der Beladung erfolgte durch einfache Massendifferenzwägung vor und nach 
der Beschichtung mit Gentamicin. Anders [2009] konnte nachweisen, dass der durch 
Plasmabehandlung induzierte Masseverlust etwa der durch die DS-Beschichtung 
aufgetragenen Masse entspricht, so dass die ursprüngliche Masse der unbehandelten 
Scaffolds als Ausgangsgröße angenommen werden kann. Freisetzung und Ermittlung des 
Freisetzungsprofils erfolgten nach dem in Kapitel 4.2.7. beschriebenen Verfahren. Die 
Hydrophilie der abdichtenden Polymerschicht so wie die zur Verfügung stehende Oberfläche 
wurde als Variablen gewählt um das Freisetzungsprofil zu beeinflussen. Die genaue 












5 Versuchsreihen und Ergebnisse – Teil I  
5.1 Beurteilung der Polymerschicht auf den Scaffolds 
Zunächst sollte untersucht werden, wie sich die Polymerschicht auf den ungleichmäßigen 
Strukturen des Scaffolds verteilt und ob Unterschiede in den Schichten der verschiedenen 
Polymere zu erkennen sind. Es wurden nach Kapitel 4.2.3 Polymerlösungen (c = 133,3 mg/ml) 
aus den Polymeren R 203, RG 503 S, RG 504 S, RG 755 S und RG 756 S angesetzt und jeweils 
drei Scaffold des Musters 1910.00 beschichtet. Es erfolgte eine Bestimmung der 
Massendifferenz und eine Untersuchung der entstandenen Schichten mittels REM. 
Ergebnisse 
Es konnte mit allen fünf Beschichtungslösungen eine Schicht auf den textilen Strukturen 
erzeugt werden mit einer Masse von 11,5 ± 0,6 mg Polymer im Mittel. Signifikante 
Unterschiede in den aufgetragenen Massen zwischen den einzelnen Polymersorten konnten 
nicht ermittelt werden. Abbildung 21 zeigt exemplarisch jeweils eine Beschichtung mit reinem 
PLA (Abbildung 21(A)) und mit PLGA-Copolymeren einmal im Mischungsverhältnis 50:50 
(Abbildung 21(B)) und 75:25 (Abbildung 21(C)). Es kann bei allen beschichteten Scaffolds eine 
dichte Schicht auf der Fadenoberfläche sowie ein Verschluss der Poren beobachtet werden. 
Die Schicht spannt sich segelartig zwischen den Fadenschlaufen durch, es bleiben jedoch auch 
Poren offen. Ein quantitativer Zusammenhang zwischen offengebliebenen Poren und 
Viskosität der Lösung kann vermutet werden, wurde jedoch nicht weiter untersucht.  
 
Abbildung 21: REM-Aufnahmen von unbeschichteten Scaffold und nach Beschichtung mit (A) PLA RESOMER 
R 203 S, (B) PLGA RESOMER RG 503 S (PLA:PGA 50:50) und (C) PLGA RESOMER RG 756 (PLA:PLGA 75:25). 
Im Vergleich zum PLGA wirkt das reine PLA wesentlich spröder und brüchiger. Es sind kleine 
Risse und Brüche in der Struktur zu erkennen (Abbildung 21(A), Pfeil). 
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Eine Bestimmung der Schichtdicke ist für die beschichteten Scaffolds mit den verfügbaren 
messtechnischen Gegebenheiten nicht möglich. Die REM-Aufnahmen lassen vermuten, dass 
erhebliche Unterschiede in den Schichtdicken zwischen Fadenoberfläche, Fadenschlaufe und 
Porenraum auftreten können (Abbildung 22).  
 
Abbildung 22: Skizze einer mit Polymer beschichteten Struktur zwischen zwei Einstichen (Fadenschlaufe). Es sind 
deutliche Unterschiede in der Schichtdicke zwischen Fadenschlaufe und Porenraum zu vermuten. 
5.2 Beschichtung aus Polymerlösung mit Gentamicinsulfat als Suspension (GSP) 
Aus den im vorigen Kapitel ermittelten mittleren Massen der Polymerschicht lässt sich eine 
Dosierung des Antibiotikums mit 10% Massenanteil in den Polymerlösungen ableiten. Die 
Gentamicin-Beladung des Scaffolds sollte dann in einem Bereich um die 1000 µg/Scaffold 
liegen. Da in diesem Kapitel der Einfluss von Korngröße und Korngrößenverteilung des 
suspendierten Wirkstoffs untersucht werden soll, wurde das Polymer RG 756 S mit der 
höchsten Molmasse und somit der langsamsten Degradation [ [Friess; Schlapp, 2002] gewählt, 
so dass die Freisetzung vergleichbar mit der aus inerten Matrices ist.  
5.2.1 Ermittlung der Korngröße und Korngrößenverteilung 
Um den Einfluss der Korngröße und Korngrößenverteilung auf das Freisetzungsprofil zu 
ermitteln, müssen Antibiotikum-Fraktionen unterschiedlicher Korngrößen und –verteilungen 
hergestellt werden. Hierzu wurden die Methoden Mahlen und Präzipitieren gewählt (Kapitel 
4.3.1). Um zunächst beurteilen zu können, ob durch die gewählten Methoden eine 
Modifikation der Korngrößen erzielt werden konnte, wurden GSP aus den verschiedenen 
Korngrößenfraktionen (U, M, P0 - P15) mit dem Polymer RG 756 S angesetzt mit einer Pipette 
auf Glasobjektträger getropft und zu dünnen Schichten (Folien) verteilt. Diese wurden am 
optischen Mikroskop untersucht. 
Ergebnisse 
 
Abbildung 23: Aufnahmen mit dem optischen Mikroskop von Folien aus GSP mit (A) unbehandelten, (B) 
gemahlenen und (C) präzipitierten Gentamicin-Körnern bei gleicher Vergrößerung. 
Abbildung 23 verdeutlicht den sichtbaren Einfluss der Methoden auf die Korngrößen. Die 
unbehandelten und gemahlenen Körner sind gut als solche zu erkennen. Sie ragen aus dem 
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Polymerfilm heraus und agglomerieren inselartig (Abbildung 23(A, B)). Die Folie mit 
präzipitierten Körnern wirkt hingegen eher porös (Abbildung 23(C)). Die gewählte 
Vergrößerung reicht nicht aus um die Körner sichtbar zu machen, es sind lediglich Kavitäten 
zu erkennen, in denen die Körner eingelagert zu sein scheinen. Auch hier ist eine Inselbildung 
zu erkennen.  
Diese Ergebnisse lassen sich durch Vermessen der Korndurchmesser mit einem 
Bildverarbeitungsprogramm bestätigen. Abbildung 24(A) zeigt die akkumulierte Häufigkeit der 
Korndurchmesser von unbehandelten Gentamicin-Körnern im Vergleich zu den Gemahlenen 
und Präzipitierten. Durch Mahlen kann eine Verringerung des mittleren Korndurchmessers 
von etwa 110 µm der unbehandelten auf 75 µm erwirkt werden. Der Interquartilsabstand 
verringert sich dabei von 89 µm auf etwa 50 µm, die gemahlenen Körner zeigen also eine 
deutlich geringere Streuung. Dennoch bleiben die Werte im unteren Bereich (< d10) nahe 
beieinander, eine Veränderung der unteren Korngrößendurchmesser wird durch diese 
Methode nicht erreicht. 
Eine deutliche Verschiebung der unteren Korngrößen gibt es hingegen durch Präzipitieren des 
Gentamicins in Ethanol (Abbildung 24(A)). Der d10-Wert reduziert sich um das sechs-fache von 
etwa 30 µm in einen Bereich um 5 µm für die Bodensatzfraktion der präzipitierten Körner 
(P0). Durch Fraktionieren der Präzipitations-Suspension in der Zentrifuge können weitere 
Korngrößenverteilungen mit verringerten mittleren Korndurchmessern und Interquartils-
abständen gewonnen werden (Abbildung 24(B)). Bei Fraktionen aus Zentrifugen-
geschwindigkeiten > 4000 rpm gerät die gewählte Messmethode an ihre Grenzen (Abbildung 
Abbildung 24: Akkumulierte Häufigkeit der 
Korndurchmesser gemessen auf  aus GSP 
(Suspension) beschichteten Glasobjektträgern. 
(A) Unbehandelte, gemahlene und präzipitierte 
Körner im Vergleich, (B) verschiedene Zentrifugen-
Fraktionen der präzipitierten Körner und (C) die 
untere Grenze der Messmethode bei einem mittleren 
Korndurchmesser von etwa 1 µm. 
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24(C)). Die gemessenen Korngrößen liegen im selben Bereich, Unterschiede in den 
Kornverteilungen sind hier nicht mehr zu verifizieren. Sollte eine Unterscheidung der 
Korngrößenverteilung notwendig sein, muss eine weitere Methode zur Bestimmung gefunden 
werden.  
Tabelle 6 bestätigt die in den Kurven ersichtlichen Modifikationen der Korngrößen-
verteilungen in Zahlenwerten. Hier wird vor allem die Abnahme der Streubreite anhand des 
sinkenden Interquartilsabstands im Verlauf Unbehandelt-Gemahlen-Präzipitiert deutlich. 
Aufgrund der Messungenauigkeit der Fraktionen ab 4000 rpm werden diese einheitlich in 
eine Korngrößenfraktion < 1 µm eingeteilt. 
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5.2.2 Einfluss von Schichtdicke und Korngröße auf das Freisetzungsprofil 
Schichtdicke und Korngröße stehen im engen Zusammenhang mit der Art des 
Freisetzungsprofils [Caraballo et al., 1996]. Um einen Eindruck zu gewinnen, in welchem 
Bereich sich die Freisetzungsprofile variieren lassen, wurden zunächst Proben mit definierten 
Oberflächen und Schichtdicken hergestellt. Schmelzgepresste P(LA-CL)-Plättchen wurden in 
einer GSP (RG 756, 133mg/ml, 10 ma-% Gentamicin) entweder durch Dip-Coating beschichtet 
(A = 450 mm2) oder es wurden 200 µl der GSP auf einer Oberfläche der P(LA-CL)-Plättchen 
aufpipettiert (A = 225 mm2) und jeweils über 24 h getrocknet. Durch Bestimmung der 
theoretischen Dichte des Antibiotikum-Polymer-Films (siehe Anhang A.4) und 
Massendifferenzwägung der P(LA-CL)-Plättchen konnte für die mit Dip-Coating beschichteten 
Proben eine Schichtdicke von etwa 20 µm und für die aufpipettierten Proben von etwa 
100 µm bestimmt werden.  
Von Interesse sind hier vor allem Korngrößen, die im Bereich der Schichtdicke liegen. Körner 
die deutlich über die Polymerschicht hinausragen sind nicht ausreichend in die Polymermatrix 
eingebunden und lösen sich mit dem Initial Burst heraus. Daher wurden für diese 
Versuchsreihen präzipitierte Körner der Fraktionen P0 (d50 = 22 µm), P2 (d50 = 3 µm) und P4  
(d50 < 1 µm) gewählt. Die Freisetzung sowie die Bestimmung des Freisetzungsprofils erfolgten 
wie in Kapitel 4.2.7 beschrieben.  




Abbildung 25 zeigt aus GSP der Korngrößenfraktion P2 beschichtete P(LA-CL)-Plättchen. Bei 
der 20 µm dicken Schicht sind die Antibiotikum-Körner in weißen Schlieren zu erkennen 
(Abbildung 25(A)). Die 100 µm-Schicht (Abbildung 25(B)) ist hingegen klar, es sind keine 
Körner sichtbar. Offenbar sind die Antibiotikum-Körner während des Trocknungsprozesses 
abgesunken.  
 
Abbildung 25: P(LA-CL)-Plättchen beschichtet (A) durch Dip-Coating in und (B) durch Aufpipettieren von 200 µl 
GSP(P2). Am Rand ist eine leichte Blasenbildung zu erkennen, die beim Abdampfen des Lösungsmittels entsteht. 
Die Gentamicin-Beladung QG,sus der P(LA-
CL)-Plättchen berechnet sich nach 
Gleichung 17 und 18 mit durchschnittlich 
1136 ± 165 µg für die Dip-Coating 
(Abbildung 26, grün) und 3146 ± 130 µg 
für die aufpipettierten Proben   
(Abbildung 26, orange). Dabei ist eine 
leichte Abnahme der Beladungen mit 
sinkenden Korndurchmessern zu 
beobachten, die jedoch nur im Vergleich 
der Proben P0/20µm und P4/20µm eine 
geringe Signifikanz (p < 0,05) aufweist. 
Betrachtet man die Freisetzungsprofile der beschichteten P(LA-CL)-Plättchen, lässt sich ein 
Zusammenhang zwischen Korngröße und Schichtdicke beobachten. Die reinen 
Freisetzungsprofile weisen eine deutliche Abnahme an freigesetzten Gentamicin mit 
sinkenden Korngrößen (Abbildung 27(A)), Farbverlauf dunkel zu hell) auf, während die 
Freisetzung aus verschiedenen Schichtdicken teilweise im selben Bereich liegen (Abbildung 
27(A), grün – orange). Der Einfluss der Schichtdicke wird deutlich, wenn man die freigesetzte 
Menge an Gentamicin auf die Beladung der jeweiligen P(LA-CL)-Plättchen normiert (Abbildung 
27(B)). Hier ist zu beobachten, dass die freigesetzte Mengen an Gentamicin bei Erreichen der 
Plateau-Ebene für die Dip-Coating Proben mit etwa 20 µm Schichtdicke wesentlich höher in 
einem Bereich zwischen 30 – 65 % liegen, während die aufpipettierten Proben mit einer 
mittleren Schichtdicke von etwa 100 µm maximal 15 % ihrer totalen Beladung freisetzen.  
Abbildung 26: Gentamicin-Beladung der aus P0, P2 und P4 -
Suspension mittels Dip-Coating (20 µm) oder Aufpipettieren 
(100 µm) beschichteten P(LA-CL)-Plättchen. 




Abbildung 27: (A) Freisetzungsprofile der beschichteten P(LA-CL)-Plättchen, (B) normiert auf die Beladung und 
(C) auf die exponierte Oberfläche. 
Die kleinen Korngrößenfraktionen P2 und P4 dieser Probenvarianten befinden sich mit ihren 
freigesetzten Gentamicin-Mengen im Bereich der Messungenauigkeit, eine Aussage über das 
Freisetzungsprofil ist hier nicht möglich. Dennoch demonstriert diese Darstellung am besten 
den Zusammenhang zwischen Schichtdicke, Korngröße und Beladung. Abbildung 27(C) 
verdeutlicht nochmal den Einfluss der exponierten Oberfläche, hier wurde berücksichtigt, 
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dass die Oberflächen der Dip-Coating Proben doppelt so groß sind wie die der aufpipettierten 
Proben. Hier wird ebenfalls die Abhängigkeit der Freisetzung des Antibiotikums von der 
Korngröße veranschaulicht. Die Fehlerbalken der Abbildung 27(B) und (C) geben die mittleren 
relativen Standardabweichungen des ursprünglichen Freisetzungsprofils (Abbildung 27(A)) an.  
Auch am Initial Burst (Abbildung 28) ist diese Entwicklung zu beobachten. Während die 
absoluten Werte sowie die Werte relativ zur Beladung der Dip-Coating Proben (Abbildung 
28(A, B), grün) nochmals den Einfluss der Korngröße hervorheben (p < 0,005), fallen bei 
Beachtung der exponierten Oberfläche (Abbildung 28(C)) besonders zwei Werte auf. 
Vergleicht man die Werte der Dip-Coating Probe P2/20µm mit der aufpipettierten Probe 
P0/100µm so besteht nach T-Teste eine Wahrscheinlichkeit von 60 %, dass die beiden Proben 
den gleichen Mittelwert aufweisen. Betrachtet man das Verhältnis der Korngrößen zu den 
aufgetragenen Schichtdicken, so liegen diese in einem ähnlichen Bereich von 0,15 für die 
P2/20µm und 0,2 für die P0/100µm Proben.  
 
Abbildung 28: Initial Burst der (A) beschichteten P(LA-CL)-Plättchen, normiert auf (B) die Beladung und (C) die 
exponierte Oberfläche. 
Eine weitere Auffälligkeit ergibt sich bei den Werten der P4-Fraktionen, hier liegen die 
Oberflächen-bezogenen Initial Burst beider Probenvarianten mit einer Wahrscheinlichkeit von 
95 % im gleichen Bereich. Betrachtet man die großen Differenzen der IB in Abhängigkeit der 
Schichtdicke, sowie die klare Oberfläche der aufpipettierten Proben (Abbildung 25(B)), so 
kann man annehmen, dass die Gentamicin-Körner nach dem Aufpipettieren während des 
Trockenprozesse auf den flachliegenden Plättchen nach unten sinken und somit weniger 
Antibiotikum an der Oberfläche der Schicht für den Initial Burst zur Verfügung steht. Es ist zu 
vermuten, dass die wesentlich kleineren Körner der P4-Fraktion besser in der viskosen 
Polymerlösung verteilt bleiben und ein konstanter Anteil während des Trockenprozesses in 
der Schwebe, also oberflächennah bleibt.  
Die Freisetzungsraten und Zeitintervalle der linearen Freisetzung der Proben grenzen den 
Spielraum zur Gestaltung der Freisetzungsprofile deutlich ein. Für die große Kornfraktion P0 in 
Kombination mit einer geringen Schichtdicke (Dip-Coating Proben) ist die Plateau-Ebene mit 
einer Freisetzung von fast 60 % der totalen Beladung nach einer kurzen Expositionszeit von 4 
Stunden bereits erreicht. Ein Zeitintervall mit linearer Freisetzung kann nicht gefunden 
werden. Die Freisetzungsrate wird für den Zeitraum 1 – 4 h auf ca. 80 µg/h gemittelt.  
Die sehr kleinen Kornfraktionen P2 und P4 hingegen zeigen in Kombination mit großen 
Schichtdicken der aufpipettierten Proben nach einer geringen initialen Freisetzung 
oberflächennaher Körner keine weitere Konzentrationszunahme im Medium. Offenbar 
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befinden sich alle Körner in der Polymermatrix fest eingebettet, so dass die Freisetzung erst 
durch andere beschriebene Mechanismen (Degradation, Rissbildung durch Quellung) 
beginnen kann. Eine Freisetzungsrate kann hier nicht bestimmt werden. 
Für die Anwendung interessante 
Freisetzungsraten mit Zeitintervallen 
linearer Freisetzung von bis zu 8 Stunden 
liefern die Proben P2/20µm, P4/20µm 
und P0/100µm. Dabei kann ein Anstieg 
der Freisetzungsrate in Abhängigkeit des 
Verhältnisses von Korndurchmesser zu 
Schichtdicke vermutet werden 
(Abbildung 29). Eine nähere 
Untersuchung des Zusammenhangs 
zwischen dem Verhältnis von 
Korndurchmesser und Schichtdicke 
wurde im Zuge dieser Arbeit nicht 
durchgeführt, da eine genaue Einstellung der Schichtdicken auf den Scaffolds nicht möglich ist 
und dieser daher für diese Arbeit nicht weiter relevant ist. Die Ergebnisse dieser 
Versuchsreihe sind nochmals in Tabelle 7 gelistet. 
Tabelle 7: Probenpräparation und die aus der Freisetzung resultierenden Initial Burst IB, die auf Beladung IBBel 


























P0/20µm 22 20 1,10 664,3 50,5 1,5 79,3 - 
P2/20µm 3 20 0,15 288,1 26,3 0,6 21,2 [1;8] 
P4/20µm 1 20 0,05 144,5 14,5 0,3 23,8 [1;8] 
P0/100µm 22 100 0,22 124,8 3,8 0,6 32,2 [1;8] 
P2/100µm 3 100 0,03 18,9 0,6 0,06 - - 
P4/100µm 1 100 0,01 74,4 2,4 0,3 - - 
5.2.3 Freisetzung des Antibiotikums aus GSP-beschichteten Scaffolds 
Für die Gestaltung des Freisetzungsprofils stehen also verschiedene Parameter zur Verfügung. 
Vor allem das Verhältnis Schichtdicke zu Korndurchmesser sowie der Massenanteil ξ 
[Caraballo et al., 1996] scheinen einen prägenden Einfluss auf das Freisetzungsprofil zu 
haben. Um im Vergleich mit anderen Beschichtungsmethoden die Methode „Beschichtung 
aus GSP“ beurteilen zu können, wurden in einer Reihe von Versuchen ein breiteres Spektrum 
der gegebenen Parameter untersucht. Auch wenn die Ergebnisse aus Kapitel 5.2.1 darauf 
hinweisen, dass präzipitierte Körner für die gewünschten Freisetzungsraten 
erfolgversprechend sind, werden zunächst alle beschriebenen Korngrößenverteilungen 
getestet. Dies geschieht auch um die Vergleichbarkeit mit Arbeiten anderer Arbeitsgruppen 
Abbildung 29: Freisetzungsrate K0 der beschichteten P(LA-CL)-
Plättchen über dem Verhältnis von Korndurchmesser des 
Antibiotikums zur aufgetragenen Schichtdicke. 
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zu wahren. Die hier dargestellten Ergebnisse sind aus verschiedenen Versuchsreihen 
zusammengestellt, wodurch eine leichte Variation bei der Probenpräparation auftreten kann.  
Es wurden Scaffolds 1910.00 (N =  10; 8; 5) wie beschrieben beschichtet, freigesetzt und das 
Freisetzungsprofil bestimmt. Die für die Beschichtung verwendeten GSP variieren dabei in der 
Konzentration der Polymerlösung (C) im Massenanteil des suspendierten Antibiotikums (ξ) 
und in der Korngröße und –verteilung des suspendierten Antibiotikums (unbehandelt, 
gemahlen und präzipitiert).  
Ein Großteil der Beschichtungen erfolgte aus einem der Literatur entnommenen Ansatz 
[Gollwitzer et al., 2003] für die Polymerlösung mit einer Konzentration von 133,3 mg/ml (c1). 
In dieser Konzentration wurden zweierlei Massenanteile Gentamicinsulfat ξGS angesetzt. Die 
erste Datenreihe (ξ1) wurde aus Korngrößenfraktionen mit unbehandelten, gemahlenen und 
präzipitierten (P2-Fraktion) Gentamicin-Körner gewonnen. Das Antibiotikum wurde mit 
17 ma-% (UB, M) und 15 ma-% (P2) Gentamicinsulfat bezogen auf die Masse des gelösten 
Polymers eingewogen. Der Massenanteil ξGS berechnet sich für diese GSP auf ξ1= 0,145 (UB 
und M) bzw. ξ1‘ = 0,132 für die GSP aus der P2-Fraktion. Im Weiteren wurde eine GSP mit 10 
ma-% Gentamicinsulfat und einem Massenanteil ξGS von ξ2 = 0,091 zubereitet.  
Um auch den Einfluss höherer Schichtdicken zu verdeutlichen sind auch Ergebnisse der 
Beschichtung aus einer Lösung mit einer Polymerkonzentration (c2) von 200 mg/ml aus 
gemahlenen Körnern aufgeführt. Die Einwaage an Gentamicinsulfat entsprach 11 ma-% des 
Polymers und es ergab sich ein mit dem Massenanteil ξ2 vergleichbarer Massenanteil von ξ2‘ = 
0,101. Die Massenanteile und Konzentrationen der Probenpräparationen sind in Tabelle 8 
gelistet. 
Ergebnisse 
Beladung der Scaffolds 
Die aufgetragenen Polymerschichten bewegen sich in einem Bereich von 15,3 ± 0,5 mg für die 
ξ1c1-GSP-beschichteten Scaffolds und 13,6 ± 0,2 mg für die ξ2c1-GSP-beschichteten Scaffolds. 
Die Massendifferenzen der beiden Probenchargen unterscheiden sich mit einer Signifikanz 
von p < 0,005, so dass angenommen werden kann, dass mit steigendem Massenanteil 
Gentamicinsulfat höhere Massen aufgetragen werden. Die Massendifferenz für die 
Probencharge mit höherer Konzentration c2 zeigte mit 25,4 mg den höchsten Wert und 
unterscheidet sich von der Probencharge mit gleicher Korngröße (M-ξ1c1) mit einer Signifikanz 
von p < 0,001. Berechnet man aus den aufgetragenen Massen die Gentamicin-Beladung, so 
kann dieser Trend weiter verfolgt werden. Signifikante Unterschiede sind zu finden, wenn 
man die Probenchargen gleicher Korngrößenfraktionen und unterschiedlicher Massenanteile 
(P2-ξ1c1 : P2-ξ2c1) (p < 0,005) bzw. unterschiedlicher Polymerkonzentrationen (M-ξ1c1 : M-ξ2c2) 
(P < 0,001) vergleicht. Hier wird nochmals der Einfluss von Massenanteil und Konzentration 
der Polymerlösung deutlich (Abbildung 30). 
Die Beladungen lassen sich zu einem Bereich von 1420 ± 132 µg für die ξ1c1-GSP und 813 ± 
78 µg für die aus ξ2c1-GSP-beschichteten Scaffolds mitteln. Die aus Polymerlösung mit 
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höherer Polymerkonzentration beschichteten Scaffolds zeigen eine Gentamicin-Beladung von 
QG = 1699 ± 168 µg. Die Standardabweichungen belaufen sich bei allen Proben auf etwa 6 % 
vom Mittelwert und lassen auf eine gute Reproduzierbarkeit der Werte schließen. Für die mit 
geringerem Massenanteil (ξ2c1-GSP) beschichteten Scaffolds konnten Beladungen im 
geforderten Bereich (500 – 1050 µg) erreicht werden.  
 
 
Abbildung 30: Beladung QGS,GSP (opak) und QG,GSP (transparent) der beschichteten Scaffolds aus GSP 
unterschiedlicher Korngrößenfraktionen (UB, M, P2-15), Massenanteilen des Gentamicins (ξ1, ξ2) und 
Konzentrationen der Polymerlösung (c1,c2). 
Optische Beurteilung der aufgetragenen Polymerschicht mittels REM 
Die Beladung der Scaffolds mit Antibiotikum ist unter dem REM  zu erkennen. Vor allem die 
größeren Korndurchmesser der unbehandelten und gemahlenen Probenchargen sind deutlich 
als Auswölbungen auf der Fadenoberfläche zu erkennen  und überschreiten die Dicke der 
aufgetragenen Schicht (Abbildung 31(A-D)). Der verringerte Korndurchmesser der 
gemahlenen Körner sorgt dabei offenbar für eine bessere Verteilung des Antibiotikums auf 
der Fadenoberfläche (Abbildung 31(C+D) schwarze Pfeile) während die größeren Körner der 
unbehandelten Probenchargen überwiegend in den Fadenschlaufen des Scaffolds 
agglomerieren (Abbildung 31(A+B) schwarze Pfeile). 
Ein anderes Bild zeigt sich bei den Probenchargen der präzipitierten Körner, die hier 
exemplarisch an der P15-Fraktion dargestellt sind (Abbildung 31(E+F)). Hier ist eine nahezu 
glatte Schichtoberfläche zu beobachten, die von kleinen Kavitäten durchzogen ist, in denen 
offenbar die Antibiotikum-Körner eingelagert sind.  
 




Abbildung 31: REM-Aufnahmen der aus GSP-beschichteten Scaffolds mit (A+B) unbehandelten (UB-ξ1c1), (C+D) 
gemahlenen (M-ξ1c1) und (E+F) präzipitierten (P15-ξ2c1) Korngrößenfraktionen. 
 
Abbildung 32: Fadenoberflächen der mit präzipitierten Gentamicin-Körnern beschichteten Scaffolds (A) P2-ξ2c1, 
(B) P4-ξ2c1, (C) P8-ξ2c1 und (D) P15-ξ2c1. 
Die Oberflächen der mit präzipitierten Körnern beschichteten Scaffolds lassen in den 
verschiedenen Korngrößenfraktionen keine deutlichen Unterschiede mehr erkennen. 
Allerdings können mit sinkenden Korndurchmessern zunehmend Bereiche mit porösen 
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(Abbildung 32(AD)) bis hin zu schwammartigen (Abbildung 32(D)) Oberflächen beobachtet 
werden. Eine optimale Verteilung des Antibiotikums in der Schicht, sowie eine gute Verteilung 
der Schicht auf dem Scaffold kann hier vermutet werden.  
Freisetzung des Antibiotikums 
Eine Freisetzung des Antibiotikums konnte mit allen Probechargen erreicht werden. Dabei 
variierten die freigesetzten Mengen an Antibiotikum in den absoluten und den relativen 
Werten in Abhängigkeit von Korndurchmesser d50, Massenanteil ξ und Konzentration der 
Polymerlösung C.  
Wie zu erwarten zeigen die größeren Korndurchmesser der UB- und M-Proben (ξ1c1) eine 
beschleunigte Freisetzung mit hohem Initial Burst (≈ 700 µg) und Freisetzungsraten K0 von 
etwa 82 µg/h. Die Einbettung des Antibiotikums in das Polymer hat nur eine geringe 
retardierende Wirkung, nach 24 Stunden sind bei allen Probechargen der UB- und M-
Fraktionen über 70 % der ursprünglichen Beladung freigesetzt. Die in den REM-Aufnahmen 
beobachtete bessere Verteilung der kleineren Korngrößen der M-Proben zeigt dabei keinen 
Einfluss auf das Freisetzungsprofil, die freigesetzten Mengen an Gentamicin der UB- und M-
ξ1c1-Proben zeigen in ihrem zeitlichen Verlauf keinen signifikanten Unterschiede.  
Durch Erhöhung der Schichtdicke der M-ξ2‘c2-Proben kann offenbar eine bessere Einbettung 
der Körner in der Polymermatrix erwirkt werden, was sich in einem reduzierten Initial Burst 
(470 µg) und einer verlangsamten Freisetzungsrate (K0,M-ξ2‘η2 = 60 µg/h) bemerkbar macht. 
Dennoch ist auch hier, wie für die UB- und M-ξ1c1-Proben ein linearer Verlauf der Freisetzung 
nur in einem Zeitintervall von 1 bis 4 Stunden zu beobachten und die Freisetzung ist nach 24 
Stunden mit 60 % freigesetztem Gentamicin abgeschlossen. 
Ein deutlicher Sprung im Freisetzungsprofil, sowohl in den absoluten als auch in den relativen 
Werten ist zu merken, wenn der Korndurchmesser kleiner als die Schichtdicke wird, wie es für 
die präzipitierten Kornfraktionen der Fall ist. Der Initial Burst der P-Proben reduziert sich hier 
mit einem Faktor 2,7 auf durchschnittlich 260 µg unabhängig von dem Massenanteil ξ des 
eingewogenen Gentamicins (Tabelle 8). Der Einfluss der Korngrößen wird in Abbildung 33(B, 
opak) deutlich, wenn man die Proben mit gleichem Massenanteil und Konzentration (der 
Polymerlösung) vergleicht (ξ2c1). Mit sinkendem Korndurchmesser nehmen sowohl Initial 
Burst als auch die gesamt freigesetzten Mengen an Gentamicin ab. Dabei ist nur für die P2-
Fraktion eine Freisetzungsrate nach dem Initial Burst zu beobachten (K0,P2 ξ2c1  = 7,5 µg/h), der 
lineare Bereich der P4-Fraktion setzt erst nach 4 Stunden ein und für die P8- und P15-
Fraktionen kann kein Bereich linearer Freisetzung ermittelt werden.  




Abbildung 33: Freisetzungsprofile der aus unterschiedlichen GSP-beschichteten Scaffolds (A, B) als absolute 
akkumulierte Werte und (C, D) normiert auf die Beladung der Scaffolds. 
Der Einfluss des Massenanteils kann an den Proben mit gleicher Korngröße und Viskosität (der 
Polymerlösung) beobachtet werden (P2-ξ1‘c1 : P2-ξ2c1). Abbildung 33((B), dunkelgrün-opak 
und transparent) zeigt den Verlauf der Freisetzung der P2-Fraktionen aus beschichteten 
Scaffolds mit unterschiedlichen Massenanteilen Gentamicin. Während für den Intitial Burst 
kein signifikanter Unterschied ermittelt werden kann, liegt die Freisetzungsrate der Proben 
mit geringerem Massenanteil (P2-ξ2c1) um das 3,5 fache niedriger als die Freisetzungsrate der 
P2-ξ1c1-Proben (K0,P2 ξ1c1  = 26.8 µg/h). Eine Verlängerung des Zeitintervalls linearer 
Freisetzung von 1 bis 24 Stunden ist durch die Reduzierung des Massenanteils ebenfalls zu 
beobachten.  
Betrachtet man die Standardabweichungen der Messwerte der jeweiligen Messreihen, so sind 
deutliche Unterschiede für die verschiedenen Probenpräparationen zu erkennen. Es ist für die 
ξ2c1-Proben eine Verschlechterung der Reproduzierbarkeit der Messwerte mit einer relativen 
Standardabweichung von 16 % (P2-ξ2c1) auf bis zu 46 % (P15-ξ2c1) zu beobachten. Dabei gibt 
es einen signifikanten Sprung (p < 0,001) von 22 % (P4-ξ2c1) auf 40 % (P8-ξ2c1), wenn die 
mittleren Korngrößendurchmesser unterhalb der Messgrenze von 1 µm liegen. Für Proben 
mit größeren Korngrößendurchmessern (UB, M, P2) konnten keine signifikanten Unterschiede 
in der mittleren Standardabweichung ermittelt werden. Sie liegen in einem Bereich zwischen 
10 und 15 %.  
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Tabelle 8: Auswertung der Freisetzungsprofile von aus GSP mit unterschiedlichen Korngrößen, Massenanteilen 































5 107 0,145 133,3 1496,6 716.3 47.9 82,5 [1;4] 78,2 12,2 
M-
ξ1c1 
10 75 0,145 133,3 1405,7 687.2 48.9 81,9 [1;4] 70,2 10,1 
P2-
ξ1‘c1 
8 3 0,132 133,3 1358.6 222.9 16.4 26,8 [1;8] 38,8 13,5 
P2-
ξ2c1 
8 3 0,091 133,3 819,6 299.8 36.6 7,5 [1;24] 53,3 15,7 
P4-
ξ2c1 
8 1 0,091 133,3 824,3 261.1 31.7 7,1 [4;24] 41,7 21,9 
P8-
ξ2c1 
8 < 1 0,091 133,3 800,3 255.2 32,0 - [1;-] 37,0 40,3 
P15-
ξ2c1 
8 << 1 0,091 133,3 809,0 252.1 31.2 - [1;-] 33,5 45,9 
M-
ξ2‘c2 
10 75 0,101 200,0 1698,9 468.6 27.6 59,4 [1;4] 60,1 12,2 
5.3 Beschichtung aus Polymerlösung mit Gentamicinsulfat als Emulsion (GEP) 
Das Prinzip dieser Methode beruht auf der feinen Verteilung einer wässrigen Phase in einer 
organischen Phase (Polymerlösung). Die Stabilität und Dispersion der wässrigen Phase kann 
verbessert werden durch die Zugabe von tensidischen Emulgatoren. Eine gute Verteilung der 
wässrigen Phase in der Polymerschicht lässt eine verzögerte und gut reproduzierbare 
Freisetzung des Antibiotikums erwarten. Eine weitere Option, die Verteilung der wässrigen 
Phase in der Polymerschicht zu beeinflussen, könnte in der Auswahl des Matrixpolymers 
liegen. Ein hydrophiles (uncapped) Polymer (H) sollte die Verteilung der wässrigen Phase 
besser unterstützen als ein hydrophobes (endcapped) Polymer (S).  
5.3.1 Beurteilung der Stabilität der Emulsion 
Durch Beobachtung des zeitlichen Verlaufs der Entmischung soll Aufschluss darüber erlangt 
werden, wie die zugesetzten Emulgatoren die Stabilität der Emulsion (EP) beeinflussen. Dazu 
wurden drei Polymerlösungen (RG 756 S, 133,3 mg/ml) mit je 5 ml Ethylacetat in einem 10 ml 
Rollrandschnappdeckelglas angesetzt und zum Einfärben jeweils für etwa 1 Stunde mit einem 
Scaffold bestückt. Die in dem chirurgischen Nahtmaterial zur besseren Handhabung 
eingebrachte Farbe geht dabei in Lösung. Dies ermöglicht eine bessere optische 
Unterscheidung zwischen den beiden Phasen. Anschließend wurde einmal 500 ml H2O 
(EPH2O,S), einmal 500 ml H2O + 10 mg PVA (EPPVA) und einmal 500 ml H2O + 10 mg BSA (EPBSA) 
als wässrige Phase zugegeben. Nach Verschließen und Abdichten der Behälter wurden die 
Stoffgemische für 10 s auf dem Vortexer (Vortex Genie 2, Scientific Industries Inc., USA) 
emulgiert, in einer vorher eingestellten Position drapiert und in Abständen von fünf Minuten 
fotografiert (Nicon D 7000, ISO 100, 1/8s).  
Abbildung 34 verdeutlicht den zeitlichen Verlauf der Entmischung über einen Zeitraum von 
27 Stunden. Schon zu Beginn der Beobachtung (Abbildung 34, t = 0 min) ist ein Unterschied in 
der Beschaffenheit der Emulsionen zu beobachten. Die Vergrößerungen (Abbildung 34, t = 
0 min, kleine Kästchen) zeigen sichtbare große Blasen für die ohne Emulgator angesetzte 
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Emulsion (EPH2O,S), die mit PVA stabilisierte Emulsion (EPPVA) hingegen zeigt schon kleinere 
Blasen, während die wässrige Phase der mit BSA versetzten Emulsion (EPBSA) in dieser 
Vergrößerung nicht erkennbar ist. Diese Abstufung lässt sich auch im Verlauf der Entmischung 
beobachten. Nach etwa 15 Minuten zeigen die Emulsionen EPH2O und EPPVA schon deutliche 
Anzeichen der Phasentrennung. Für EPH2O bilden sich Blasen am Boden des Gefäßes 
(Abbildung 34, t = 15 min, kleines Kästchen H2O) während EPPVA eine klare zweite Phase 
ausbildet (Abbildung 34, t = 15 min, kleines Kästchen PVA). Auch EPBSA bildet eine zweite 
Phase am Boden des Gefäßes aus (Abbildung 34, t = 15 min, kleines Kästchen BSA), diese ist 
aber nicht klar und erscheint in einer schwachen Violettfärbung, was darauf hinweist, dass es 
sich hier um eine zweite Mischphase aus wässriger und organischer Phase handelt. Die 
organische Phase bleibt in diesem Zeitabschnitt für alle drei Ansätze trüb.  
 
Abbildung 34: Der zeitliche Verlauf der Entmischung (0; 0,25; 6 und 27 h) von Emulsionen (Polymer RG 756 S) 
ohne Emulgator (H2O) oder mit  Zugabe von PVA bzw. BSA. 
Nach sechs Stunden (Abbildung 34, t = 6 h) ist die Emulsion ohne Zusatz von Emulgatoren 
(H2O) entmischt, es können zwei klare Phasen unterschieden werden. Erst nach 27 Stunden 
ist auch für EPPVA eine vollständige Entmischung zu beobachten (Abbildung 37, t = 27 h), auch 
hier hat sich die organische Phase geklärt. Die mit BSA angesetzte Emulsion EPBSA zeigt auch 
nach diesem Zeitraum zwei Mischphasen (Abbildung 34, t = 27 h), eine organische mit der 
wässrigen Phase dispergiert und eine wässrige Phase mit organischen Anteilen.  
5.3.2 Beurteilung der Qualität der Emulsion 
Die Untersuchung der Blasendurchmesser von auf Glasobjektträgern aufgebrachten Folien 
am optischen Mikroskop bestätigte die Ergebnisse (Abbildung 35). Es konnte eine deutliche 
Abnahme der Blasendurchmesser von der Emulsion ohne Zusatz über die mit PVA zugesetzte 
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Emulsion zur mit BSA stabilisierten Emulsion nachgewiesen werden. Dies wird schon bei 
bloßer Betrachtung von Aufnahmen gleicher Vergrößerung deutlich.  
 
Abbildung 35: Aufnahmen mit dem optischen Mikroskop von Folien hergestellt aus Emulsionen ohne (A) und mit 
Zusatz von PVA (B) bzw. BSA (C). Bei gleicher Vergrößerung sind Unterschiede in den Blasendurchmessern zu 
erkennen. 
Mit der Auswertung der vermessenen Blasendurchmesser kann dann der BSA zugesetzte 
Ansatz eindeutig als der am besten emulgierte herausgearbeitet werden (Abbildung 36). 
Während der Medianwert d50 der aus EPPVA erhaltenen Folien immerhin auf etwa die Hälfte 
des Wertes der Folien ohne Zusatz eines Emulgators, von 78 auf 36 µm reduziert werden 
konnte, sank der Interquartilsabstand, ein Maß für die Streuung der Blasendurchmesser, hier 
nur um etwa 20 %. Die aus EPBSA-Folien gemessenen Blasendurchmesser hingegen zeigten 
einen im Vergleich zu den Emulgator-freien Folien einen um das sieben-fache reduzierten 
Medianwert (10 µm) und eine Verringerung des Interquartilsabstandes von 86 % (Tabelle 9).  
 
 
Abbildung 36: Akkumulierte Häufigkeit der Blasendurchmesser von Folien hergestellt aus Emulsionen ohne (H2O) 
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Tabelle 9: Auswertung der Blasendurchmesser von Folien hergestellt aus Emulsionen, ohne und mit Zusatz von 
Emulgatoren. 








EPH2O H2O 78,1 171,1 21,3 86,7 
EPPVA PVA 35,5 140,0 14,3 69,3 
EPBSA BSA 10,3 26,3 4,7 11,9 
5.3.3  Vergleich zwischen hydrophoben und hydrophilen Polymer 
Um den Einfluss des Matrixpolymers zu beurteilen wurde zusätzlich 5 ml Polymerlösung 
RG 752 H mit 338 mg/ml angesetzt, eingefärbt und mit 500 ml H2O versetzt (EPH2O,H) und mit 
den Ergebnissen der EPH2O,S verglichen. Die Emulsion wurde am Vortexer emulgiert und zur 
Untersuchung am Lichtmikroskop auf mehrere Glasobjektträger getropft und trocknen 
gelassen. Um einen Eindruck über die Flächenanteile der in der Schicht verteilten Blasen zu 
gewinnen, wurden einzelne aus der Mikroskopie gewonnene Aufnahmen mit dem 
Bildbearbeitungsprogramm Image J bearbeitet. Es wurden die Flächen der Blasen mit Kreisen 
ausgelegt und die Flächeninhalte der Kreise gespeichert. Die Summe der Flächeninhalte 
wurde im Verhältnis zur Gesamtfläche betrachtet, so dass ein prozentualer Wert zum 
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Schon nach dem Vortexen konnte im Vergleich zu EPH2O,S eine klarere Polymerlösung 
beobachtet werden, die auch nach längerer Absetzzeit (> 27 h) keine deutliche wässrige 
Phase mehr aufwies. Dies lässt vermuten, dass das hydrophile Polymer eine gewisse 
Löslichkeit für die wässrige Phase bietet. 
 
Abbildung 37: Aufnahmen von Emulsionen aus Polymerlösungen mit (A) RG 756 S und (B) RG 752 H ohne Zusatz 
von Emulgatoren am optischen Mikroskop sowie die Verteilung der Blasendurchmesser (C). 
Die Betrachtung der Blasenverteilung am optischen Mikroskop (Abbildung 37) bestätigt diese 
Beobachtung. Schon beim bloßen Betrachten der optischen Aufnahmen der Oberflächen ist 
zu sehen, dass die mit hydrophilen Polymer (RG 752 H) gebildete Schicht (Abbildung 37(B)) 
deutlich weniger Blasen aufweist als die unter gleichen Bedingungen hergestellte Schicht mit 
hydrophoben Polymer (RG 756 S) (Abbildung 37(A)). Durch Auswertung des Flächenanteils an 
Blasen mit dem Bildbearbeitungsprogramm Image J kann eine Reduktion des Flächenanteils 
von ca. 33 % (RG 756 S) auf 10 % (RG 752 H) abgeschätzt werden. Eine Veränderung der 
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Blasendurchmesserverteilung kann durch das hydrophilere Polymer nicht erreicht werden 
(Abbildung 37(C)).  
5.3.4 Freisetzung des Antibiotikums aus GEP-beschichteten Scaffolds 
Die Untersuchung der Stabilität und Qualität der Emulsionen lassen auf deutliche 
Unterschiede und Einflüsse der Parameter Emulgator und Matrixpolymer hoffen. Daher 
wurden vier Beschichtungsvarianten ausgewählt, die für die Freisetzung des Antibiotikums 
aus beschichteten Scaffolds untersucht werden sollen.  
Es werden vier Polymerlösungen, dreimal 5 ml RG 756 S mit 133,3 mg/ml und einmal 5 ml 
RG 752 H mit 338 mg/ml sowie viermal 500 µl einer wässrigen Lösung von 101 mg 
Gentamicinsulfat (= 66,65 mg Gentamicin = 10 ma-% RG 756 S) angesetzt. Zwei der reinen 
Gentamicinsulfat-Lösungen wurden zu je einer Polymerlösung RG 756 S (GEPH2O,S) und RG 752 
H (GEPH2O,H) gegeben. Die zwei weiteren Gentamicinsulfat-Lösungen wurden einmal mit 10 
mg PVA (GEPPVA) und einmal mit 10 mg BSA (GEPBSA) versehen und zu je einer RG 756 S-
Lösung beigemengt. Die Beschichtung der Scaffolds erfolgte im Standardverfahren 
(20 mm/min) mit jeweils 10 s Vortexen der Emulsion zwischen jedem Beschichtungsvorgang. 
Es wurden je 8 Scaffolds (N = 8) in Emulsion mit reiner H2O-Lösung beschichtet und je 5 
Scaffolds in Emulsionen mit beigesetztem Emulgator. Die Freisetzung aller Proben und die 
Bestimmung der freigesetzten Gentamicin-Konzentrationen von Proben ohne Additiv wurden 
ebenso wie eingangs beschrieben durchgeführt. Da sich in Vorversuchen gezeigt hatte, dass 
die beigesetzten Emulgatoren PVA und BSA die Derivatisierung mit Phtaldialdehyd stören und 
das Messergebnis der UVVIS-Messung verfälschen, wurde die Bestimmung der Gentamicin-
Konzentration dieser Proben mittels Agar-Diffusions-Test wie in Kapitel 4.2.9 beschrieben 
durchgeführt. Aufgrund des hohen Messaufwandes dieser Methode konnten hier maximal 
fünf Proben pro Zustand gemessen werden.  
Ergebnisse 
Die unterschiedlichen Modifikationen der Beschichtungs-Emulsionen zeigen sich deutlich in 
der Beladung der Scaffolds. Abbildung 38(A) zeigt die nach Gleichung 20 aus den 
Massendifferenzen berechneten Gentamicin-Beladungen QG,GEP. Die Massenanteile der 
Emulgatoren wurden entsprechend herausgerechnet unter der Annahme einer dem 
Massenbruch entsprechenden Integration. Die niedrigste Beladung zeigen Scaffolds die aus 
Emulsionen mit hydrophoben Polymer ohne Zusatz eines Emulgators (GEPH2O,S) beschichtet 
wurden und sind mit 1017 ± 156 µg mit den Beladungen der aus Suspension gewonnen 
Scaffolds vergleichbar. Ein signifikanter Anstieg der Beladung auf nahezu den doppelten Wert 
(1960 ± 130 µg) ergibt sich durch die Zugabe von Emulgatoren, wobei zwischen den 
Emulgatoren kein Unterschied in den jeweiligen Beladungen auszumachen ist. Allerdings ist 
hier zu bedenken, dass die erhöhte Massendifferenz auch durch ein unverhältnismäßiges 
Einlagern des Emulgators zustande kommen kann. Eine konkrete Bestimmung der 
tatsächlichen Beladung wurde nicht durchgeführt.  
Auch der unverhältnismäßig hohe Anstieg der Beladung der Scaffolds mit Schichten aus 
hydrophilem Polymer lässt annehmen, dass die hier eingelagerte Masse nicht ausschließlich 
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aus dem gewünschten Antibiotikum besteht. Vielmehr scheinen hier die Beobachtungen aus 
den vorangegangenen Versuchsreihen bestätigt zu werden, so dass angenommen werden 
kann, dass sich mit dem Antibiotikum auch ein gewisser Teil Wasser mit in der Polymerschicht 
einlagert.  
 
Abbildung 38: Aufgetragene Masse Gentamicin QG,GEP (A) und erzieltes Freisetzungsprofil (B) der aus Emulsion 
beschichteten Scaffolds ohne Emulgator in hydrophilen Polymer (RG-752 H-H2O) und in hydrophoben Polymer 
(RG 756 S-H2O) sowie in hydrophoben Polymer mit Zusatz von PVA (RG 756 S-PVA) sowie BSA (RG 756 S-BSA). 
Nach den deutlich herausgearbeiteten Unterschieden und Einflüssen der verschiedenen 
gewählten Modifikationen der Emulsionen, ist die Betrachtung der erhaltenen 
Freisetzungsprofile eine ziemliche Enttäuschung. Es ist für keine der gewählten 
Modifikationen auch nur annähernd eine retardierte Freisetzung erreicht worden. Alle vier 
Varianten zeigen nach einer großen anfänglichen Freisetzung keinen signifikanten Anstieg der 
Konzentration (Abbildung 38(B)). Die gemessenen Differenzen verlieren sich in der breiten 
Streuung der Messwerte, so dass für diese Methode zu der fehlenden Freisetzung auch eine 
Versuchsreihen und Ergebnisse – Teil I 
72 
 
äußerst schlechte Reproduzierbarkeit, vor allem für die Proben ohne Emulgator festzustellen 
ist.  
Die freigesetzten Mengen an Gentamicin korrelieren nur für Variante GEPH2O,S mit den 
berechneten Beladungen. Alle anderen Freisetzungen lagen mehr als die Hälfte unter den aus 
den Massendifferenzen per Massebruch berechneten Werten. Dies unterstützt ebenfalls die 
Vermutung, dass ein unverhältnismäßiges Einlagern von Emulgatoren oder Wasser 
stattgefunden hat. Eine Bestimmung des Restgehaltes an Antibiotikum in den Scaffolds wurde 
nicht durchgeführt, da diese Methode als untauglich eingestuft werden kann und weitere 
Untersuchungen hierzu nicht durchgeführt werden sollen. Die Ergebnisse dieser 
Versuchsreihe sind in Tabelle 10 zusammengefasst. 
Tabelle 10: Auswertung der Freisetzungsprofile der aus GEP-beschichteten Scaffolds unter Verwendung 















H2O,H 8 RG 752 H - 3761,4 1100,4 - [-;-] 22,4 
H2O,S 8 RG 756 S - 1016,8 896,5 - [-;-] 32,9 
PVA 5 RG 756 S PVA 1949,8 925,1 - [-;-] 8,4 
BSA 5 RG 756 S BSA 1967,9 669,1 - [-;-] 11,4 
5.4 Beschichtung im Schichtaufbau 
Mit diesem Kapitel werden die Möglichkeiten untersucht, die Gentamicin-Beladung in einem 
schichtweisen Aufbau ähnlich der Kern-Mantel-Strukturen (Kapitel 2.4.4) auf den Scaffolds 
aufzutragen. In zwei Versuchsreihen wird beschrieben wie zum einen die Beschaffenheit der 
Fadenoberfläche und zum anderen der Fadenverbrauch des Stickmusters sowie die 
hydrophilen Eigenschaften der Polymermantelschicht zum Freisetzungsprofil beitragen. Zum 
Teil wird hier auf Ergebnisse zurückgegriffen, die in der Arbeit von S.  Anders [2009] erzielt 
worden sind.  
5.4.1 Einfluss der Beschaffenheit der Fadenoberfläche 
Um zu verdeutlichen, ob bzw. wie durch die Beschaffenheit der Fadenoberfläche Einfluss 
genommen werden kann auf die Beladung und das resultierende Freisetzungsprofil wurden 
die drei Zustände unbehandelt (Index: Schi-0), mit NaOH/Methanol hydrophilisiert (Index: 
Schi-NaOH) und plasmabehandelt (Index: Schi-Plas) bei konstantem Stickmuster und 
Schichtpolymer untersucht. Es wurden Scaffolds des Stickmusters 1910.00 verwendet, welche 
entweder nicht vorbehandelt oder wie in Kapitel 4.2.1 beschrieben in einem NaOH/Methanol 
Gemisch hydrophilisiert wurden. Zum Vergleich wurden die Ergebnisse der 
plasmabehandelten Scaffolds aus der Arbeit Anders [2009] herangezogen. Alle Scaffolds 
wurden durch Abdampfen von 2 ml Gentamicin-Lösung mit einer Konzentration von 
2 mgGS/ml beschichtet, was 2,64 mg gelöstem Gentamicin pro Scaffold entspricht. Die 
Scaffolds wurden aus einer Polymerlösung RG 756 S mit einer Konzentration von 133,3 mg/ml 
zweifach im Standardverfahren beschichtet.  
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Schi-0 1910.00 ohne 
2 ml GS-Lsg. 
2 mgGS /ml  
2,6 mgG/Scaffold 




Die genaue Präparation der Scaffoldbeschichtung ist in Tabelle 11 dargestellt. Die Freisetzung 
und Bestimmung des Freisetzungsprofils erfolgte nach den beschriebenen Standardverfahren. 
Ein erfolgreicher Auftrag des Antibiotikums konnte für alle drei Oberflächenbeschaffenheiten 
durch Massendifferenzwägung nachgewiesen werden (Abbildung 39(A)). Dabei ist ein Einfluss 
der Oberflächenmodifikationen durch einen deutlichen Trend mit einer signifikanten 
Zunahme der Beladung nach Plasmabehandlung zu beobachten. Die Beladungen QG,Schi liegen 
dabei zwischen 500 bis 700 mg/Scaffold, also im unteren Bereich der angestrebten Menge.  
 
Abbildung 39: Aufgetragene Masse Gentamicin QG,Schi (A) und erzieltes Freisetzungsprofil (B) der im Schichtaufbau 
beladenen Scaffolds ohne und mit Oberflächenmodifizierung (NaOH oder Plasma). 
Bei optischer Darstellung mittels REM sind deutliche Ablagerungen in den Fadenschlaufen zu 
erkennen (Abbildung 40, weiße Pfeile), die als das aufzubringende Antibiotikum gedeutet 
werden können. Dabei lassen sich Unterschiede in der Qualität der Ablagerung zwischen den 
unbehandelten und den modifizierten Fadenoberflächen erkennen. In den Fadenschlaufen 
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der unbehandelten Scaffolds lassen sich deutlich weniger Ablagerung finden (Abbildung 
40(A+B)). Diese scheinen eher locker auf den Fadenoberflächen aufzuliegen, so dass ein 
instabiler Eindruck entsteht. Beide modifizierten Oberflächen zeigen hingegen massive 
Ablagerungen in den Fadenschlaufen, die mit großen Flächen an den Fadenoberflächen 
anliegen (Abbildung 40(C-F)). Ein Verbund zwischen Faden und Wirkstoffablagerung ist nicht 
anzunehmen, es ist stets ein deutlicher Spalt am Interface zu erkennen. Dennoch scheint das 
spröde salzartige Antibiotikum zwischen den Fadenschlaufen fixiert zu sein. Eine Beschichtung 
der Fadenoberfläche mit dem Wirkstoff kann an der optischen Darstellung der REM-
Aufnahmen nicht erkannt werden. Höchstens durch die signifikante Zunahme der Masse von 
der NaOH-Modifizierung zur Plasma-Modifizierung sowie durch die Ergebnisse der Arbeit von 
Anders [2009] kann vermutet werden, dass letztere Methode eine Beschichtung der 
Fadenoberfläche mit dem Wirkstoff unterstützt. 
 
Abbildung 40: REM-Aufnahmen der durch Abdampfen einer Gentamicin-Lösung beschichteten Scaffolds (A, B) 
ohne, (C, D) mit NaOH und (E, F) mit Plasmamodifizierung der Fadenoberfläche. 
Die deutlichen Unterschiede in der Beladung zwischen den einzelnen Probenspezifikationen 
lassen sich im Freisetzungsprofil nicht wiederfinden (Abbildung 39(B)). Hier findet die 
Freisetzung für alle drei Zustände im selben Bereich innerhalb der Streubreite der 
Probenchargen statt. Der Initial Burst liegt für die Proben in einem Bereich von 120 bis 200 µg 
und weist keine signifikanten Unterschiede auf. Die Freisetzungsraten liegen für die 
unbehandelten und die Plasma-behandelten Proben bei 39,3 bzw. 30,5 µg/h, also in einem 
Bereich weit über dem geforderten Wert. Die NaOH-modifizierten Proben weisen im Mittel 
eine niedrigere Freisetzungsrate K0 von 18,0 µg/h auf, was jedoch vermutlich auf den höheren 
Initial Burst zurückzuführen ist. Alle Proben haben nach 8 Stunden den Zeitraum der linearen 
Freisetzung beendet und dabei zwischen 60 und 65 % der ursprünglichen Antibiotikum-
Beladung freigesetzt. Die Standardabweichung der Werte liegt in einem Bereich von etwa 30 
%, es ist keine Verbesserung durch die Oberflächenmodifikationen zu erkennen und für alle 
Zustände eine unzureichende Reproduzierbarkeit festzustellen. 
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Tabelle 12: Auswertung der Freisetzungsprofile von mittels Schichtaufbau beladenen Scaffolds mit 


























Schi-0 ohne 3 503,8 119,6 23,7 39,3  [1;8] 64,8 27,3 
Schi-NaOH NaOH 8 599,0 200,6 33,5 18,0 [1;8] 64,4 25,0 
Schi-Plas Plasma 8 713,7 140,6 19,7 30,5 [1;8] 59,5 33,7 
5.4.2 Einfluss von Mantelpolymer und verfügbarer Oberfläche 
Als weitere Einflussfaktoren für die Gestaltung der Freisetzung aus im Schichtaufbau 
beschichteten Scaffolds werden das Mantelpolymer und der Fadenanteil des im Stickmuster 
verarbeiteten P(LA-CL)-Fadens untersucht.  
In einem Vorversuch zeigte sich, dass durch Variation der „endcapped“-Polymere (Index S) 
keine deutliche Einflussnahme auf das Freisetzungsprofil möglich ist. Um einen deutlichen 
Kontrast zwischen den ausgewählten Polymeren zu erreichen, wurde daher zum einen das 
hochmolekulare, langsam degradierende und hydrophobe RESOMER RG 756 S und zum 
anderen das niedermolekulare und hydrophile RESOMER RG 752 H als Matrixpolymer 
gewählt. Das Stickmuster 1910.00 wurde entsprechend der Beschreibung in Kapitel 4.2.1 
modifiziert, so dass sich der Fadenverbrauch pro Stickmuster um 50 % reduziert, was auch 
einer Verringerung der Oberfläche um 50 % bedeutet. 
Da die Beladungen aus dem vorhergehenden Versuch im unteren Drittel der benötigten 
Menge lag und da anzunehmen ist, dass die Beladung für das reduzierte Stickmuster noch 
geringer ausfallen wird, wurde für diese Versuchsreihe die wässrige Lösung des Antibiotikums 
mit einer höheren Konzentration von 3,03 mg Gentamicinsulfat pro Milliliter angesetzt. Das 
pipettierte Volumen von 2,0 ml Gentamicinsulfat-Lösung entspricht einer Zugabe von 4 mg 
Gentamicin pro Scaffold. Die Präparationen der einzelnen Probenchargen sind in Tabelle 13 
beschrieben. 
Tabelle 13: Probenpräparation für die Beladung von Scaffolds im Schichtaufbau unter Variation des 









RG 756 S 
Plasmabehandlung 
Dextransulfatbeschichtung 
2,0 ml GS-Lsg. 




RG 752 H 
Schi-50-H 1910.02 
Um den Einfluss des Fadenanteils im Scaffold zu beurteilen werden die Gentamicin-
Beladungen der Probenchargen Schi-100 und Schi-50 gemittelt und miteinander verglichen. 
Es wurden für das Scaffold 1910.00 (Schi-100) eine mittlere Gentamicin-Beladung von 1058 ± 
317 µg und für 1910.02 (Schi-50) 494 ± 163 µg gemessen, was einheitlich für alle Scaffolds 
eine Beladungs-Kapazität von etwa 1,3 % der Scaffoldmasse bedeutet. Die Differenz in der 
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Beladung zwischen den Scaffold-Mustern zeigt eine Signifikanz < 0,001. In der Messreihe Schi-
100-H gab es einen Ausrutscher, der eine nahezu 3fache Beladung (f = 2,74) aufwies. Diese 
Probe wurde in den hier geschilderten Ergebnissen nicht eingerechnet, wird allerdings in den 
Betrachtungen zur Reproduzierbarkeit mit einbezogen. Die hohe Standardabweichung der 
hier betrachteten Beladungen von etwa 30 % deutet jedoch auch so schon auf eine schlechte 
Reproduzierbarkeit der Beladungen hin.  
 
 
Abbildung 41: Freisetzungsprofile der im Schichtaufbau präparierten Scaffolds mit 100 % Fadenanteil (Schi-100), 
50 % Fadenanteil (Schi-50), und hydrophoben (Index S) und hydrophilen (Index H) Mantelpolymer. 
Betrachtet man die Freisetzungsprofile der im Schichtaufbau präparierten Scaffolds 
(Abbildung 41) so sind trotz der erheblichen Fehlerspanne, deutliche Unterschiede sowohl für 
die unterschiedlichen Matrixpolymere als auch für die verschiedenen Scaffold-Muster zu 
erkennen. Die mit dem hydrophilen Matrixpolymer ummantelten Proben zeigen im Vergleich 
zu ihrem mit hydrophobem Polymer beschichteten Pendant eine stärker zurückgehaltene 
Freisetzung. Dies wird in den Initial Burst deutlich, die nahezu um die Hälfte niedriger liegen, 
in den linearen Freisetzungsraten, die mehr als ein fünffaches unter denen der hydrophob 
beschichteten Proben liegen und auch in den Intervallen linearer Freisetzung. Hier zeigen die 
hydrophil ummantelten Proben einen linearen Freisetzungsbereich von 1 - 24 h (Schi-100-H) 
bzw. 1- 48 h (Schi-50-H). Dabei zeigen die Scaffolds der Variante Schi-50-H eine 
Freisetzungsrate K0 von 4,0 µg/h und liegen im geforderten Bereich.  
Die Reproduzierbarkeit aller Probenvarianten lässt sich als schlecht bewerten. Dies ist schon 
bei der Beladung zu beobachten, wo die Werte um 30 % schwanken. Hinzu kommt das 
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mit Qt,SC als freigesetzte Menge Gentamicin des jeweiligen Scaffolds zum Zeitpunkt t und 
Qbel,SC der Beladung des jeweiligen Scaffolds, und betrachtet dann die Standardabweichung 
der normierten, relativen Messwerte, so lässt sich eine deutliche Reduzierung erkennen 
(Tabelle 14 „norm. Stab“). Dies bedeutet, dass die Reproduzierbarkeit dieser Methode 
verbessert werden kann, wenn nach dem Eindampfen der Gentamicinsulfat-Lösung eine 
Auswahl an Scaffolds mit ähnlicher Beladung getroffen wird. Dies bedeutet aber ebenso, dass 
mit jeder Charge beladener Scaffolds eine hohe Anzahl Auswurf produziert wird. Die 
Auswertung der Freisetzungsprofile dieser Versuchsreihe ist in Tabelle 14 gelistet. 
Tabelle 14: Auswertung der Freisetzungsprofile von mittels Schichtaufbau beladenen Scaffolds mit 






























8 1910.00 RG 756 S 1057,8 309,3 29,2 88,5 [1;4] 77,0 24,7 29,9 
Schi-50-
S 
8 1910.02 RG 756 S 494,2 169,4 34,3 29,0 [1;8] 94,8 55,5 11,7 
Schi-
100-H 
8 1910.00 RG 752 H 1057,8 153,4 14,5 18,0 [1;24] 75,2 47,3 15,2 
Schi-50-
H 
8 1910.02 RG 752 H 494,2 76,3 15,4 4,0 [1;48] 64,1 27,4 7,8 
6 Diskussion – Teil I 
6.1 Beurteilung der Methode „Beschichtung aus Suspension“ 
Eine Einbettung und Freisetzung des Wirkstoffs durch Suspendieren von Gentamicin-Körnern 
in der Beschichtungslösung konnte sowohl auf vereinfachten Probeformen (Plättchen) als 
auch auf den textilen Strukturen (Scaffolds) nachgewiesen werden. Ein Einfluss der 
Schichtdicke, der Korngröße und dem Verhältnis von Korngröße zu Schichtdicke konnte auf 
definierten Oberflächen gezeigt werden. Dieser Zusammenhang stellt eine Schwierigkeit bei 
der Ermittlung optimaler Beschichtungsbedingungen dar, da bereits in den ersten Versuchen 
gezeigt werden konnte, dass auf den unregelmäßigen Strukturen der Scaffolds eine 
einheitliche Schichtdicke nicht herstellbar ist.  
Bei der Gestaltung der Beschichtungsbedingungen wurde sich an Arbeiten von Gollwitzer et 
al. [2003] orientiert, da deren Anwendung den hier untersuchten Scaffolds am nächsten 
kommt und mit diesen verglichen werden soll. Die von Gollwitzer vorgestellten 
Freisetzungssysteme zeigten keinen Hinweis auf eine Vorbehandlung des Antibiotikums zur 
Veränderung des Korndurchmessers. Die Ergebnisse sind also vergleichbar mit den hier 
untersuchten unbehandelten Proben (Index UB) und zeigen ebenso wie diese nur eine kurze 
Verzögerung in der Freisetzung. Durch Verringerung des Korndurchmessers auf eine Größe 
unter der aufgetragenen Schichtdicke konnten deutliche Verlängerungen der Freisetzungszeit 
und des Intervalls linearer Freisetzung erreicht werden. Hier sind die Körner in die 
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Polymerschicht eingebettet, so dass sie nicht aus der Schicht herausragen. Durch Präzipitieren 
in Ethanol und Fraktionieren bei unterschiedlichen Zentrifugen-Geschwindigkeiten können in 
einem einfachen und kostengünstigen Verfahren Korngrößenverteilungen im benötigten 
Bereich gewonnen werden.  
Als weitere Variable stehen bei dieser Methode die Konzentration der Polymerlösung, welche 
einen Einfluss auf die aufgetragene Schichtdicke ausübt, und der Massenanteil des 
zugegebenen Wirkstoffs (Gentamicin) zur Verfügung. Der Massenanteil des Wirkstoffs 
bestimmt, gemeinsam mit dem Korndurchmesser die Annäherung an die Perkolationsgrenze 
[Caraballo et al., 1996]. Bei einer vollständigen Perkolation kann der gesamte eingebettete 
Wirkstoff durch das entstehende Porensystem diffundieren. Für die hier untersuchten Proben 
konnte offenbar für die Charge mit präzipitierter, bei 2000 rpm zentrifugierter Kornfraktion 
mit einem Massenanteil von 0,091 und einer Polymerkonzentration in der Lösung von 133,3 
mg/ml (P2-ξ2c1) für etwa 60 % der Körner eine Perkolation erreicht werden. Dieser Anteil der 
Beladung wird über einen Zeitraum von 24 Stunden mit einem linearen Verlauf freigesetzt. 
Kleinere Korndurchmesser bei gleichem Massenanteil zeigen einen verzögerten (P4) oder 
keinen linearen Bereich (P8, P15), ein höherer Massenanteil der P2-Fraktion hingegen 
verringert die lineare Freisetzung auf einen Zeitraum von der ersten bis zur achten Stunde der 
Freisetzung. 
6.2 Beurteilung der Methode „Beschichtung aus Emulsion“ 
Die mit dieser Methode erzielten Freisetzungsprofile waren durchweg unzureichend. Zwar 
konnten deutliche Unterschiede in den gebildeten Emulsionen und den Beladungen in 
Abhängigkeit vom verwendeten Polymer (hydrophob/hydrophil) und den zugefügten 
Additiven nachgewiesen werden,  jedoch zeigte alle gewählten Beschichtungsvarianten ein 
ähnliches Freisetzungsprofil und keine verzögerte Freisetzung. Offenbar ist auf den dünnen 
Schichten zu wenig Volumen vorhanden um ein angemessenes Porensystem für eine mit 
Mikrospheres vergleichbare Freisetzung [Jain, 2000] zu erzielen. Auch die zwingend 
notwendige Verwendung von Additiven, die der medizinischen Anwendung entsprechend 
biokompatibel und für den Menschen zugelassen sein müssen, schränkt diese Methode 
weiterhin ein. Eine Verbesserung der Freisetzung durch einen optimal gewählten Emulgator 
ist nicht zu erwarten. Auch die Freisetzungen aus mit BSA angesetzten gut verteilten 
Emulsionen wiesen  keinen Hinweis auf eine verzögerte Freisetzung auf.  
6.3 Beurteilung der Methode „Beschichtung im Schichtaufbau“ 
Die Beschichtung und Freisetzung des Antibiotikums im Schichtaufbau konnte in den 
Versuchen erfolgreich durchgeführt werden. Es konnte nachgewiesen werden, dass eine 
Modifikation der Oberfläche mit Niederdruckplasma einen positiven Einfluss auf die 
Beladungskapazität der textilen Oberfläche zeigt. Die plasmamodifizierten Scaffolds nehmen 
gegenüber den nicht modifizierten Oberflächen etwa 200 µg Wirkstoff mehr auf. Nimmt man 
an, dass dies der Wirkstoff ist, der aufgrund der attraktiveren Oberflächenbeschaffenheit als 
Schicht auf der Fadenoberfläche verteilt ist, also nicht in den Fadenschlaufen agglomeriert, so 
wäre eine fünfmal größere Oberfläche notwendig, um die benötigte Wirkstoffmenge 
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gleichmäßig auf der Fadenoberfläche zu verteilen und Agglomerationen in den 
Fadenschlaufen zu vermeiden.  
Die schwer zu kontrollierende Agglomeration in den Fadenschlaufen führt auch zu großen 
Schwankungen in den Beladungen, wodurch das Verfahren als schlecht reproduzierbar zur 
werten ist.  
Durch die Verwendung eines hydrophilen Polymers kann die Freisetzungsrate gesenkt und 
das Intervall linearer Freisetzung auf einen Zeitraum von 24 bzw. 48 Stunden verlängert 
werden. Dieses Verhalten unterstützt die Annahme, dass durch die gewählte 
Beschichtungsmethode ein Freisetzungssystem aus einer Kern-Mantel-Geometrie gewonnen 
wird. Der deutliche Initial Burst, den alle Probenvarianten zeigen, lässt vermuten, dass die 
Mantelschicht nicht dicht ist sondern ein gewisser Anteil der Beladung an der Oberfläche 
verfügbar und nach Exposition mit dem Medium frei diffundieren kann. Es müssen sich also 
Öffnungen in der Polymerschicht befinden, die ein Freisetzen des Wirkstoffs ermöglichen.  
Durch das stärker quellende hydrophile Polymer kommt es zu einer erhöhten 
Wasseraufnahme in der Polymerschicht wodurch der Druck innerhalb des Systems erhöht 
und ein langsames Ausschwemmen des Wirkstoffs erreicht wird [Santus; Baker, 1995]. Die mit 
hydrophobem Polymer ummantelten Proben hingegen zeigen nur eine kurze bis keine 
Zeitspanne linearer Freisetzung. Trägt man diese Freisetzung allerdings über der Wurzel der 
Zeit auf, so erhält man einen Bereich mit linearem Anstieg und einen Bereich ohne Anstieg, in 
dem die Freisetzung abgeklungen ist. Dieses Verhalten deutet auf eine ungehinderte Fick‘sche 
Diffusion hin, die vermutlich durch Risse und Öffnung in der Polymerummantelung stattfindet 
[Varelas C.G. et al., 1995]. Es ist zu beachten, dass dies nur Annahmen sind und eine 
definierte Betrachtung des erzielten Wirkstofffreisetzungssystems mit den durchgeführten 
Versuchsreihen nicht möglich ist. Ein Vergleich mit Arbeiten andere Arbeitsgruppen ist 
ebenfalls nicht möglich, es sind keine Wirkstofffreisetzungssysteme mit ähnlichem Aufbau 
bekannt.  
6.4 Auswahl einer geeigneten Methode zur Integration eines 
Wirkstofffreisetzungssystems in das textile Scaffold 
Für die Auswahl einer geeigneten Methode für die Anwendung des Wirkstofffreisetzungs-
systems als Medizinprodukt stehen neben den untersuchten wissenschaftlichen 
Fragestellungen auch andere, vor allem wirtschaftliche und praxisorientierte Aspekte zur 
Diskussion. So muss die Methode nicht nur die geforderten Beladungen und 
Freisetzungsprofile ermöglichen, sondern sie sollte auch eine kostengünstige Produktion 
sowie eine einfache und zuverlässige Handhabung begünstigen.  
Die Beschichtung der Scaffolds aus einer Polymerlösung mit suspendierten Gentamicin-
Körnern stellt eine einfache und vielversprechende Methode zum Aufbringen einer 
wirkstoffbeladenen Polymerschicht dar. Es stehen die Einflussfaktoren Korngröße, 
Massenanteil und Konzentration der Polymerlösung zur Verfügung, um ein geeignetes 
Freisetzungsprofil zu generieren. Hinzu kommt, dass keine kostenintensiven Geräte, 
aufwendige Verfahren oder bedenkliche Zusatzstoffe erforderlich sind. Das Ausfällen und 
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Zentrifugieren der Kornfraktionen kann im Batchprozess in großen Mengen und ohne große 
Verluste geschehen, da die ausfraktionierten zu großen und zu kleinen Körner wieder im 
nächsten Ausfällprozess mit verwendetet werden können. Eine Erweiterung des 
Prozessmaßstabs für die großtechnische Produktion sollte möglich sein.  
Die Beschichtung aus emulgierter Polymerlösung stellt ebenso wie die GSP-Methode durch 
die wenigen notwendigen Arbeitsschritte und den geringen Bedarf an Geräten eine einfache 
Methode dar. Von Vorteil ist die Verteilung des Antibiotikums auf dem Scaffold durch 
Emulgieren einer wirkstoffhaltigen Lösung, wodurch im Vergleich zur Suspensions-Methode 
mehrere Arbeitsschritte zur Gewinnung der geeigneten Korngrößenfraktion eingespart 
werden. Im Vergleich zu den aus GSP bzw. im Schichtaufbau beschichteten Scaffolds ist hier 
allerdings ein deutliches Manko in den erhaltenen Freisetzungsprofilen zu erkennen. Der 
Einfluss und die Notwendigkeit eines geeigneten Emulgators konnte in den Versuchsreihen 
bestätigt werden. Die Notwendigkeit eines Additivs stellt einen wesentlichen Nachteil dieser 
Beschichtungsmethode gegenüber den beiden anderen Untersuchten dar, der nicht etwa 
durch ein deutlich verbessertes Freisetzungsprofil kompensiert werden kann. Der Aufwand, 
einen geeigneten, biokompatiblen und für die Anwendung als Medizinprodukt zugelassenen 
Emulgator zu finden übersteigt die Erwartung, ein geeignetes Freisetzungsprofil mit dieser 
Methode zu erzielen. 
Die Beschichtung im Schichtaufbau hingegen zeigt bei der Verwendung eines hydrophilen 
Mantelpolymers Freisetzungen in dem geforderten Bereich. Die Beladung kann hier über den 
Fadenanteil des verwendeten Scaffolds gesteuert werden, aber vermutlich auch über die 
Konzentration der abgedampften Gentamicin-Lösung (hier nicht untersucht). Das 
Agglomerieren des Wirkstoffs in den Fadenschlaufen konnte jedoch auch durch Modifikation 
der Oberfläche mittels Niederdruckplasma nicht vermieden werden, was eine schlechte 
Reproduzierbarkeit dieser Methode nach sich zieht. Zwar ist mit diesem Verfahren ein 
wissenschaftlich interessantes System entstanden und eine innovative Anwendung für die 
moderne Niederdruck-Plasmatechnik. Für die Anwendung als Medizinprodukt ist jedoch zu 
beachten, dass es sich bei dieser Methode um ein sehr aufwendiges und kostenintensives 
Verfahren handelt. Es wird ein teures Niederdruckplasmagerät benötigt, welches nach dem 
derzeitigen Stand der Technik die Modifikation von Oberflächen nur im Batchprozess zulässt. 
Es sind mehre Beschichtungsvorgänge mit teilweise zeitaufwändigen Quell- und 
Trockenprozessen bei dieser Methode notwendig. Es stehen zwar mehrere Parameter wie 
Fadenanteil oder Mantelpolymer für die Gestaltung des Freisetzungsprofils zur Verfügung, die 
Verbesserungen gegenüber den Freisetzungsprofilen der aus GSP-beschichteten Scaffolds 
sind aber auch hier nicht so deutlich, dass die hier benannten Einschränkungen in Kauf 
genommen werden könnten. 
Angesichts der einfachen Handhabung und der vielen zur Verfügung stehenden Parameter für 
die Anpassung des Freisetzungsprofils wird die Methode „Beschichtung aus Suspension“ für 
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hinsichtlich Anwendbarkeit als Medizinprodukt 
7 Versuchsreihen und Ergebnisse – Teil II 
7.1 Auswahl eines geeigneten Matrixpolymers 
7.1.1 Einleitung 
Es sollte zunächst entschieden werden, welches Polymer sich für die Beschichtung und 
Freisetzung des Antibiotikums eignet. Die verschiedenen Molmassen und 
Polymerzusammensetzungen bewirken nicht nur Unterschiede in den Viskositäten, was einen 
Einfluss auf die Schichtdicke nimmt, sondern zeigen auch Unterschiede im 
Freisetzungsverhalten [Friess; Schlapp, 2002b]. Um das geeignete Polymer zu finden, werden 
textile Scaffolds mit Polymerlösungen aus den zur Verfügung stehenden hydrophoben 
RESOMER-Sorten beschichtet.  
7.1.2 Material und Methoden 
Für den Ansatz der GSP wird der Bodensatz des präzipitierten Antibiotikums (0 rpm, d50 = 22 
µm) verwendet und in der Polymerlösung wie in Kapitel 4.3.1 beschrieben suspendiert. Es 
werden die fünf hydrophoben (endcapped) Polymere R 203 S, RG (503, 504, 755, 756) S 
untersucht. 
Die ausgewählten Polymere unterscheiden sich in ihren Molmassen (Tabelle 3) und zeigen 
daher unterschiedliche Viskositäten bei gleicher Konzentration in der Lösung. Um den Einfluss 
von Konzentration und Viskosität der Polymerlösung beurteilen zu können, werden zwei 
Messreihen angesetzt. Die eine behält ansatzweise die Viskosität der Polymerlösungen bei 
indem die Konzentration der Polymerlösungen variiert wird (Index k), die andere zeigt variable 
Viskositäten, da eine konstante Polymerkonzentration vorliegt (Index v). Die genauen 
Konzentrationen und Viskositäten der Polymerlösungen sind Tabelle 15 zu entnehmen. Die 
Berechnungsgrundlage für die Bestimmung der Viskositäten wird im Anhang (A.2) dargestellt. 
Tabelle 15: Einwaagen, Konzentrationen und Viskositäten der Polymerlösungen aus den fünf zur Verfügung 
stehenden RESOMER-Sorten für die beiden Messreihen. 
Messreihe K V 















RG 503 S B-k 92,0 B-v 9,9 
RG 504 S C-k 79,8 C-v 14,1 
RG 755 S D-k 77,4 D-v 16,4 
RG 756 S E-k 66,0 E-v 24,6 
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Es wurden pro RESOMER-Sorte und Messreihe drei Scaffolds 1910.00 (N = 3) beschichtet und 
über 72 Stunden (Entnahmezeiten 1, 2, 4, 8, 24, 72 h) in 10 ml PBS bei 37 °C freigesetzt. Das 
Freisetzungsprofil der verschiedentlich beschichteten Scaffolds wurde nach dem im Material- 
und Methoden-Teil (Kapitel 4.2.8) beschriebenen Phtaldialdehyd-Assay ermittelt. Es wurde 
dabei jeweils der Mittelwert aus den drei Messwerten pro RESOMER-Sorte, Messreihe und 
Zeitpunkt berechnet. Die Werte für die Messreihe E-v (RG 756 S, 133,3 mg/ml) wurden einer 
früheren Versuchsreihe entnommen, die Anzahl an Scaffolds beträgt hier zehn (N = 10).  
7.1.3 Ergebnisse 
Betrachtet man die aufgetragenen Polymerschichten (Abbildung 42(A)) so ist ein deutlicher 
Einfluss der Konzentration der Polymerlösung auf die Schichtdicke zu beobachten (Abbildung 
42(A), grüne Balken), nicht aber ein Einfluss 
der Viskosität (Abbildung 42(A), gelbe 
Balken). Die Signifikanz wurde hier wegen 
der geringen Probenzahl nicht bestimmt, 
lässt sich aber aufgrund der hohen 
Differenzen annehmen. Allerdings scheint 
weder die veränderte Viskosität noch die 
Konzentration einen Einfluss auf die 
Gentamicin-Beladung zu nehmen 
(Abbildung 42(B)). Die Werte schwanken 
hier in einem Bereich von 1195 ± 84 µg, 
wobei die Werte der Proben mit konstanter 
Viskosität (Abbildung 42(B), grün) 
tendenziell über den Werten der Proben 
mit konstanter Konzentration (Abbildung 
42(B), gelb) liegen. Für die aus geringeren 
Konzentrationen resultierenden niedri-
geren Schichtdicken (Abbildung 42(B), 
grün) kann eine dichtere Antibiotikum-
Verteilung, näher an der Perkolations-
grenze angenommen werden. 
Auch die Freisetzungsprofile der 
verschiedenen Proben (Abbildung 43) lassen einen deutlichen Einfluss der Konzentration der 
Polymerlösung erkennen. Dabei lässt sich ein Zusammenhang zwischen den aufgetragenen 
Schichtdicken und den erhaltenen Freisetzungsprofilen vermuten. Dies lässt sich im direkten 
Vergleich der Differenzen zwischen den aufgetragenen Polymerschichten (Abbildung 42(A), 
gelbe-grüne Balken) und den Freisetzungsprofilen (Abbildung 43, Dreieck-Quadrat) der 
Messreihen gleicher Polymersorte  erkennen. Aber auch die Polymersorte scheint einen 
Einfluss auf das Freisetzungsprofil zu nehmen. So ist der Abstand der IBs des RESOMERs mit 
dem höchsten Molgewicht auch am größten. Die beiden Messreihen der RESOMER-Sorten 
mit einem PLA:PGA Verhältnis von 75:25 (RG 755 S und RG 756 S) zeigen bei der geringeren 
Abbildung 42: Schichtdicke (A) und Gentamicin-Beladung 
(B) der beschichteten Scaffolds 1910.00. Die Beschichtung 
erfolgte mittels Dip-Coating aus mit verschiedenen 
Polymersorten angesetzten GSP unterschiedlicher 
Konzentration und Viskosität. 
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Konzentration (Abbildung 43, RG755/77, RG756/66; konstante Viskosität) ebenso wie das PLA 
R203 S (Abbildung 43, R203/133) keine verzögerte Freisetzung und setzen bereits nach der 
ersten Stunde der Exposition 100 % der Wirkstoffbeladung frei. Die aus der mit PLA (R203) 
angesetzten GSP beschichteten Scaffolds weisen dabei mit die höchste Schichtdicke auf, 
während die beiden aus GSP mit RG755/77 und RG756/66 beschichteten die geringsten 
Schichtdicken zeigen. Die Messreihen der aus GSP mit RG 503 S und RG 504 S beschichteten 
Scaffolds hingegen weisen für beide Zustände ein Freisetzungsprofil auf. Dabei unterscheidet 
sich die Dauer der linearen Freisetzung für die beiden Polymersorten. RG 503 S hält diese 
über acht Stunden, während RG 504 S bereits nach vier Stunden ein Plateau erreicht hat.  
 
Abbildung 43: Freisetzungsprofile der mit hydrophoben RESOMER Sorten aus GSP unterschiedlicher Konzentration 
und Viskosität beschichteten Scaffolds. 
























A 3 0,145 133,3 1268,0 1327,2 100 - [-,-] 17,7 
B-k 3 0,197 92,0 1167,0 869,8 74,5 30,8 [1,8] 3,6 
B-v 3 0,145 133,3 1223,7 554,6 47,5 41,1 [1,8] 8,2 
C-k 3 0,220 79,8 1057,8 959,9 90,7 27,9 [1,4] 2,5 
C-v 3 0,145 133,3 1174,9 606,8 51,6 83,2 [1,4] 12,7 
D-k 3 0,225 77,4 1124,5 1345,2 100 - [-,-] 16,4 
D-v 3 0,145 133,3 1336,3 690,4 51,7 36,8 [2,8] 8,5 
E-k 3 0,255 66,0 1118,1 1443,6 100 - [-,-] 6,0 
E-v 10 0,145 133,3 1215,0 538,3 46,4 37,1 [1,24] 16,1 
Das für die geplante Anwendung am besten geeignete Freisetzungsprofil erhält man aus den 
Scaffolds mit einer Beschichtung aus RG 756 S. Zwar liegt der Initial Burst um ein 10faches 
oberhalb der geforderten Dosis, doch ist hier eine lineare Freisetzung über einen Zeitraum 
von immerhin 24 Stunden zu beobachten. Eine Annäherung an das geforderte 
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Freisetzungsprofil ist hier zu erwarten und für weitere Versuchsreihen wird sich für das 
Polymer RG 756 S entschieden. Tabelle 16 fasst die Ergebnisse dieser Messreihen zusammen. 
7.2 Optimierung der Freisetzung durch Kombination von hydrophilen und hydrophoben 
Matrixpolymeren 
7.2.1 Einleitung 
Im ersten Teil dieser Arbeit wurde der Einfluss der Korngröße auf das Freisetzungsprofil 
untersucht und es konnte eine geeignete Korngrößenfraktion bei 2000 rpm Zentrifugen-
geschwindigkeit für das hydrophobe und langzeitdegradierende Polymer RG 756 S ermittelt 
werden. Hier wurde bei einem Massenanteil von ξ = 0,091 eine Freisetzungsrate von 7,5 mg/h 
in einem Intervall linearer Freisetzung von 1 bis 24 Stunden festgestellt. Eine Erhöhung des 
Masseanteils auf ξ = 0,132 bewirkt eine Verschlechterung der Werte in einen Bereich 
außerhalb der geforderten Dosierung. Eine Erhöhung der Polymerkonzentration wiederum 
würde eine Verringerung des Massenanteils des Wirkstoffs bewirken, wobei ebenfalls mit 
einer Veränderung der Perkolation und des Zeitintervalls linearer Freisetzung gerechnet 
werden muss.  
In der vorangegangenen Versuchsreihe konnte das Resomer RG 756 S als das Matrixmaterial 
mit der längsten retardierenden Wirkung nachgewiesen werden. Eine vielversprechende 
Option zur Optimierung der Freisetzung ohne Veränderung der bisher herausgearbeiteten 
Parameter stellen Friess und Schlapp [2002a] vor. Sie konnten zeigen, dass durch die 
Mischung von hydrophoben und hydrophilen Polymer eine Freisetzung mit einem 
verlängerten linearen Bereich bewirkt werden kann. Ein Einfluss des Mischungsverhältnisses 
von hydrophoben und hydrophilen Polymer ist dabei nicht gegeben [Friess; Schlapp [2002a]].  
Zur Optimierung der Methode wurden verschiedene Versuchsreihen angesetzt, um den 
Einfluss einer Mischung aus hydrophilen und hydrophoben Polymer zu ermitteln und die 
geeignete Korngrößenverteilung für die gewählte Variante festzulegen. Die 
Reproduzierbarkeit der gewählten Methode wird durch Wiederholung und Verlängerung der 
Versuchslaufzeit überprüft und ein Vergleich der erarbeiteten Beschichtung mit Werten aus 
der Literatur sowie mit dem bereits in der Anwendung befindlichen Gentamicin-beladenen 
Knochenzement Refobacin® wird angestrebt. 
7.2.2 Material und Methoden 
Bestimmung der GSP-Konzentration für hydrophiles Polymer RG 752 H 
Um mit dem hydrophilen und kurzkettigeren Polymer RG 752 H Schichtdicken zu erhalten, die 
mit dem ausgewählten Polymer RG 756 S vergleichbar sind, sollte sich nicht allein auf die 
Verwendung ähnlicher Viskositäten verlassen werden. Daher wurden in einem Vorversuch je 
drei Siliciumwafer mit 20 mm/min in Lösungen verschiedener Konzentrationen von RG 752 H 
(133,3 mg/ml; 266,6 mg/ml; 399,9 mg/ml; 533,2 mg/ml) und RG 756 S (133,3 mg/ml) am Dip-
Coater beschichtet und mittels Ellipsometrie die Schichtdicken bestimmt. Durch lineare 
Regression wurde für das hydrophile RESOMER eine Konzentration von 600 mg/ml ermittelt, 
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um eine Schichtdicke ähnlich der aus 133,3 mg/ml RG 756 S-Lösung beschichteten Si-Wafern 
zu erhalten. 
Freisetzung aus Scaffolds beschichtet aus GSP mit Mischung hydrophiler und hydrophober 
Polymere  
Es wurden Scaffolds aus GSP beschichtet, die entweder eine Lösung aus einem 
Polymergemisch des hydrophoben RG 756 S und dem hydrophilen RG 752 H (Index H/S) 
bestanden oder aus dem reinen RG 752 H (H) (Tabelle 17). Zum Vergleich werden die 
Ergebnisse der aus RG 756 S (Index-S) beschichteten Scaffolds mit der 2000rpm-Fraktion 
präzipitierten Gentamicins verwendet (Probe P2-ξ2-c1 aus Kapitel 5.2.3). Als 1:1-Gemisch 
wurde das Mischungsverhältnis angesehen, bei dem für beide Polymere ähnliche 
Schichtdicken ermittelt wurden (H : S = 600 : 133). Es wurden die Kornfraktionen „Bodensatz“ 
(P0), „2000rpm“ (P2) und „15000rpm“ (P15) verwendet. Da als Bezugsgröße für die 
Gentamicin-Beladung die Schichtdicke verwendet wird, ändern sich aufgrund der höher 
eingewogenen Polymermassen bei Verwendung des hydrophilen Polymers die Massenanteile 
Gentamicin im Vergleich zu den Versuchen mit hydrophobem Polymer. Die Massenanteile ξ 
sind entsprechend durchnummeriert.  
Tabelle 17: Präparationen der GSP mit Kombinationen aus hydrophilen und hydrophoben Polymer. 
Probe Einwaage Volumen Konzentration Einwaage Massenanteil 






400 mg - 
3 ml 
133,3 mg/ml 
40,0 mg  
(60,6 mg) 
0,091 
P0-H/S(ξ3) 200 mg 900 mg 366,6 mg/ml 0,052 
P2-H/S(ξ3) 200 mg 900 mg 366,6 mg/ml 0,052 
P15-H/S(ξ3) 200 mg 900 mg 366,6 mg/ml 0,052 
P2-H(ξ4) - 1800 mg 600,0 mg/ml 0,032 
Reproduzierbarkeit und Validierung der entwickelten Methode 
Um Aufschluss über die Reproduzierbarkeit und den Verlauf des Freisetzungsprofils über die 
festgelegten 96 Stunden hinaus zu erhalten, wurde aus der ausgewählten 
Beschichtungsvariante eine weitere Probencharge (N = 8) (Index WH) hergestellt und über 
einen Zeitraum von 457 Stunden freigesetzt. 
Da mit diesen Versuchsreihen anwendungsorientierte Entscheidungen getroffen werden 
sollen, wurden zylinderförmige Proben (N = 6) aus dem bereits auf dem Markt befindlichen 
Gentamicin-haltigen Knochenzement Refobacin® hergestellt und unter den beschriebenen 
Bedingungen die Freisetzung über 96 Stunden ermittelt (Kapitel 4.2.5). Ein Beutel (20,4 g 
Pulver) ist mit 10 ml Flüssigkeit vermischt, in eine PTFE-Schablone mit sechs zylindrischen 
Aushöhlungen (Ø = 19mm, h = 10 mm) gefüllt und ausgehärtet worden. Die Bestimmung der 
Freisetzungsprofile erfolgte nach dem Standardverfahren.  




Beladung der Scaffolds beschichtet aus GSP mit Mischungen hydrophiler und hydrophober 
Polymere  
Auch die Beladungen der aus hydrophiler und hydrophober Mischung beschichteten Scaffolds 
(Abbildung 44, grün/orange) befinden sich etwa im Bereich der geforderten Dosierung 
(Abbildung 44, blau-transparenter Bereich). Dabei zeigen die Korngrößenfraktionen P0 
(1182,1 ± 113,3 mg) und P2 (1162,1 ± 49,0 µg) keine signifikanten Unterschiede, während die 
P15-Fraktion (1057,4 ± 63,5 µg) deutlich abweicht und in einem ähnlichen Bereich liegt wie 
die Beladung der aus reinem hydrophilen Polymer RG 752 H beschichteten Scaffolds (1032,63 
± 52,8 µg) mit der Kornfraktion P2 (Abbildung 44, orange). Die im ersten Teil dieser Arbeit 
diskutierten Proben aus dem hydrophoben Polymer RG 756 S (P2-Sξ1 und P2-Sξ2) zeigen zu 
allen Beschichtungsvarianten signifikante Unterschiede (Abbildung 44, grün).  
 
Abbildung 44: Gentamicin-Beladung der aus Mischungen hydrophiler und hydrophober Polymere (H/S) 
beschichteten Scaffolds im Vergleich zu den aus reinen Polymerlösungen(H) und (S). 
Freisetzung der beschichteten Scaffolds aus GSP mit Mischungen hydrophiler und 
hydrophober Polymere 
Abbildung 45 zeigt den Einfluss des verwendeten Polymers (hydrophil = H; hydrophob = S) 
und dem Gemisch der beiden (H/S) auf das Freisetzungsprofil. Durch Verwendung eines 
hydrophilen Polymers ist zunächst ein deutlicher Shift des gesamten Freisetzungsprofils zu 
geringeren Werten zu bemerken. Der Initial Burst reduziert sich von 300 µg der P2-Sξ2-Proben 
um etwa ein 10faches und liegt für die P2-H/Sξ3-Proben im geforderten Bereich (Abbildung 
45, blau-transparente Markierung).  
 




Abbildung 45: Freisetzung der mit P2-Fraktion beschichteten Scaffolds aus Polymerlösungen von RG 756 S (P2-S), 
RG 752 H (P2-H) und einem Gemisch aus beiden Polymeren (P2-H/Sξ3). 
Die Freisetzungsrate K0 der aus hydrophilem Polymer beschichteten Scaffolds (P2-Hξ4) liegt 
oberhalb der festgelegten Größen und ist auf ein Zeitintervall linearer Freisetzung von 1 bis 8 
Stunden begrenzt. Durch Mischung von hydrophilem und hydrophobem Polymer (P2-H/Sξ3) 
kann das Intervall linearer Freisetzung bis auf 24 Stunden verlängert werden. Die 
Freisetzungsrate K0 für diese Beschichtungsvariante liegt mit 5,5 µg/h im geforderten Bereich 
und es wird auch nach 48 h noch Wirkstoff in der benötigten Dosierung freigesetzt. 
Bestimmung der geeigneten Korngröße 
Um sicher zu gehen, dass mit der neu bestimmten Zusammensetzung des Matrixpolymers 
auch die optimale Korngröße verwendet wird, sind nochmals Scaffolds mit unterschiedlichen 
Fraktionen des präzipitierten Gentamicins beschichtet und die Freisetzung bestimmt worden. 
Abbildung 46 zeigt die ermittelten Freisetzungsprofile.  
 
 
Abbildung 46: Einfluss der Korngrößenverteilung auf die Freisetzung des Gentamicins von mit einem Gemisch aus 
hydrophoben und hydrophilen Polymer beschichteten Scaffolds. 
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Es ist zu erkennen, dass sowohl die größeren (Abbildung 46, P0) als auch die kleineren 
(Abbildung 46, P15) Korngrößenfraktionen eine Verschiebung des Freisetzungsprofils 
außerhalb des geforderten Bereichs (Abbildung 46, blau-transparente Markierung) aufzeigen. 
Auffällig ist hier der große Unterschied zwischen den Initial Burst der P0 (20 µg) und der P15 
(258 µg) Fraktion. Offenbar befindet sich bei den kleineren Korngrößen ein größerer Teil 
Wirkstoff an der Oberfläche der Beschichtung als bei den größeren Korngrößen der P0-
Fraktion. Auch ist bei beiden Korngrößenfraktion (P0, P15) eine Verzögerung des Bereiches 
linearer Freisetzung von vier (P0) bis acht (P15) Stunden zu erkennen. Offenbar zeigen beide 
Korngrößenverteilungen bei diesem Massenanteil keine ausreichende Perkolation. Als 
optimale Beschichtungsvariante werden weiterhin die Proben P2-H/Sξ3 angesehen. Die 
Auswertung der Freisetzungsprofile dieser Beschichtungsvarianten ist in Tabelle 18 gelistet. 
Tabelle 18: Auswertung der Freisetzungsprofile von Scaffolds die mit GSP aus hydrophilen und hydrophoben 
Polymeren bzw. deren Mischung und unterschiedlichen Korngrößenfraktionen präzipitierten Gentamicins 
beschichtet wurden. 






















P2-S(ξ1) 8 3 0,132 1358.6 222.9 16.4 26,8 [1;8] 38,8 13,5 
P2-S(ξ2) 8 3 0,091 819,6 299.8 36.6 7,5 [1;24] 53,3 15,7 
P0-H/S(ξ3) 8 22 0,052 1182,1 20,0 1,7 4,1 [4;24] 17,6 134 






P15-H/S(ξ3) 8 < 1 0,052 1057,4 258,1 33,8 3,6 [8;48] 49,3 96,1 
P2-H(ξ4) 8 3 0,032 1032,6 41,7 4,0 9,1 [1;8] 21,0 29,3 
Reproduzierbarkeit und Verlauf des Freisetzungsprofils bei Verlängerung auf 457 Stunden 
Die ausgewählte Beschichtungsvariante wurde in einer weiteren Versuchsreihe reproduziert 
und der Verlauf der Freisetzung über einen auf 457 Stunden verlängerten Zeitraum 
gemessen. 
 
Abbildung 47: Reproduzierbarkeit des Freisetzungsprofils und Verlauf der Freisetzung über 457 Stunden der 
ausgewählten Beschichtungsvariante P2-H/Sξ3. 
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Es ist zunächst eine gute Reproduzierbarkeit der Messwerte zu erkennen, die bestimmten 
Konzentrationen der beiden Probenchargen liegen im Bereich der Fehlerbalken und der 
Messgenauigkeit des Phtaldialdehyd-Assay. Bei Verlängerung der Freisetzungszeit auf 457 
Stunden kann ein zweites Zeitintervall linearer Freisetzung von 24 bis 240 Stunden bestimmt 
werden mit einer Freisetzungsrate K0 = 1,7 µg/h. Nach 240 Stunden flacht die Freisetzung 
dann deutlich ab und es ist ein Plateau-Wert mit 500 µg freigesetzten Gentamicins zu 
erkennen. Diese Freisetzung entspricht etwa 44 % der Gesamtbeladung.  
Vergleich der ausgewählten Beschichtungsvariante mit Werten aus der Literatur und auf dem 
Markt befindlichen Antibiotikum-beladenen Knochenzementen 
Um die gewählte Beschichtungsvariante einordnen zu können, soll sie mit bereits bekannten 
Gentamicin-beladenen Freisetzungssystemen verglichen werden. Zum einen wird das dieser 
Arbeit zugrunde liegende von Gollwitzer et al. [2003] vorgestellte Freisetzungssystem 




Abbildung 48: Vergleich der ausgewählten Beschichtung (P2-H/Sξ3) mit Werten aus der Literatur (Gollwitzer et al. 
(2003)) und mit der Freisetzung aus dem Defektvolumen angepassten Zylindern aus dem kommerziellen 
Gentamicin-beladenen Knochenzement Refobacin® (Refobacin). 
In Abbildung 48 sind die Freisetzungsprofile der ausgewählten Beschichtungsvariante 
(P2-H/Sξ3), der Refobacin®-Knochenzementzylinder (Refobacin) und der aus der Literatur 
entnommene Werte [Gollwitzer et al., 2003] sowie der geforderte Dosierungsbereich (blau-
transparente Markierung) aufgezeigt.  
Die Freisetzungsprofile der aus der Literatur entnommenen Werte und der ausgewählten 
Beschichtungsvariante liegen vor allem in der Anfangsphase in einem ähnlichen Bereich. 
Während die Freisetzung der Gollwitzer et al.- Proben jedoch nach bereits sechs Stunden 
einen Plateau-Wert erreicht hat, zeigt die hier entwickelte Variante eine deutlich längere 
lineare Freisetzung. Auch befindet sie sich für einen längeren Zeitraum im Bereich der 
berechneten Dosierung.  
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Die Werte des bereits in der Anwendung befindlichen Refobacin®-Knochenzements hingegen 
springen weit über den als wirksam erachteten Dosierungsbereich hinaus (Abbildung 48, 
Refobacin). Durch das Beimischen des Antibiotikums in das PMMA- Knochenzementpulver 
befindet sich die Wirkstoffbeladung im gesamten Zylindervolumen. Dadurch kommt es zu 
einer Gentamicin-Beladung von etwa 29.000 µg, also mehr als das Zwanzigfache der 
geforderten Menge. Auch der Initial Burst liegt mit 1134 µg etwa um diesen Betrag über der 
gewünschten Dosierung. Die Freisetzungsrate ist mit K0 = 89,4 µg/h vergleichbar mit der in 
Teil 1 erzielten Freisetzung aus GSP ungemahlener und gemahlener Gentamicin-Körnern. 
Auch ist das Zeitintervall linearer Freisetzung bereits nach vier Stunden abgeschlossen und 
nach 24 Stunden ist bei etwa 1800 µg ein Plateau-Wert erreicht, der 6 % freigesetztem 
Gentamicin bezogen auf die Gesamtbeladung entspricht. Es bleiben etwa 27 mg Wirkstoff im 
Zylindervolumen enthalten, die über einen unbestimmten Zeitraum in sehr geringen Dosen 
freigesetzt werden können.  
7.3 Beurteilung der erarbeiteten Scaffold-Beschichtung hinsichtlich Zelltoxizität  
7.3.1 Einleitung 
In den vorangegangenen Kapiteln wurde die Beschichtungsvariante RG 752 H : RG 765 S = 
600 : 133 mg/ml mit einer Suspension präzipitierter Gentamicin-Körner der 2000rpm-Fraktion 
(d50 = 3 µm] als optimal für die ermittelte Dosierung herausgearbeitet. Die Freisetzung erfolgt 
bei dieser Probenpräparation über einen Zeitraum von ein bis vierundzwanzig Stunden linear 
mit einer Freisetzungsrate K0 = 5,5 µg/ml. Diesem schließt sich für die nächsten 216 Stunden 
ein weiteres Intervall linearer Freisetzung an mit einer Freisetzungsrate K0,2 = 1,7 µg/ml.  
Das betrachtete System „beschichtetes Scaffold implantiert im Knochen“ kann als ein 
dynamisches angesehen werden. Es kann davon ausgegangen werden, dass ein Abtransport 
sowie eine Resorption des Wirkstoffs vom Implantationsort in den Körper stattfindet. Eine 
genaue Definition der Resorption des Wirkstoffs am Implantationsort kann mit dem 
derzeitigen Stand des Wissens nicht gegeben werden. Eine Bestimmung dieser Werte war 
nicht Thema dieser Arbeit und würde den Rahmen dieser Arbeit sprengen. Aus dem 
ermittelten Freisetzungsprofil lassen sich jedoch Peak-Konzentrationen ermitteln. Einmal mit 
Abschluss des Initial Burst eine Stunde nach Beginn der Freisetzung und einmal nach 24 
Stunden, bevor die Freisetzungsrate absinkt. Es wird angenommen, dass mit der geringen 
Freisetzungsrate im Zeitintervall [24h; 240h] die freigesetzte Konzentration des Wirkstoffs 
nicht größer ist als die resorbierte Menge.  
In der folgenden Versuchsreihe soll ermittelt werden, ob die erzielten Konzentrationen eine 
einschränkende Wirkung auf die Zellviabilität haben. Hierzu wurde eine in vitro 
Zytotoxizitätsprüfung an Extrakten nach DIN EN ISO 10993-5:2009-10 durchgeführt. Die 
Prüfung beruht auf der Messung der Lebensfähigkeit von Zellen (Lebendzellzahl) mittels 
Laktathydrogenase (LDH). Die Bestimmung der Lebendzellzahl erfolgt durch Bezug auf eine 
Positivkontrolle, also eine Zellkultur unter optimalen Wachstumsbedingungen, welche die 
relative Zellzahl von 100 % darstellt. Ermittelte relative Zellzahlen von 70 % und drunter 
werden nach DIN EN ISO 10993-5:2009-10 als zytotoxisch eingeordnet. 
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Die Lebendzellzahl einer Zellkultur kann über die LDH-Konzentration im Zellkulturüberstand 
ermittelt werden. Das Enzym LDH ist im Zytoplasma lebender Zellen lokalisiert. Da eine 
Abgabe der LDH über eine intakte Zellmembran unterbunden wird, kann die LDH-
Konzentration im Zellkulturüberstand als Maß für tote Zellen dienen. Des Weiteren kann nach 
einer vollständigen Lyse der Zellen die LDH-Aktivität auch als Maß für die Lebendzellzahl 
genutzt werden. Der Nachweis der im Zellkulturmedium befindlichen LDH erfolgt durch 
UVVIS-Messung bei einer Wellenlänge von 492 nm. Die LDH bewirkt in einem ersten Schritt 
eine enzymatische Reduktion von NAD+ zu NADH/H+. Das H/H+ wird anschließend auf ein 
Tetrazoliumsalz transferiert wodurch dieses zu Formazan reduziert wird. Der damit 
einhergehende Farbwechsel von Gelb zu Rot kann bei der gegebenen Wellenlänge von 
492 nm gemessen werden [Tamada et al., 1995]. 
7.3.2 Material und Methoden 
Herstellung der Eluate 
Versuche in der Zellkultur werden auf Grund der begrenzten Verfügbarkeit der Zellen und des 
hohen experimentellen Aufwands oftmals in statistisch nicht relevanten Probenzahlen 
durchgeführt. So musste sich bei der Planung dieser Versuchsreihe an den verfügbaren Zellen 
orientiert werden, so dass pro Zustand jeweils nur fünf Proben untersucht werden konnten. 
Es wurden jeweils fünf Scaffolds mit Antibiotikum-Beladung (A+) (Beschichtungspolymer RG 
752 H : RG 765 S = 600 : 133 mg/ml; 10 ma-% Gentamicinsulfat präzipitiert mit 2000 rpm) und 
ohne Antibiotikum (A-), nur mit der Polymerbeschichtung (RG 752 H : RG 765 S = 600 : 
133 mg/ml) über 48 Stunden bei 37 °C und 5 % CO2 in 10 ml Elutionsmedium (EM) inkubiert. 
Das Elutionsmedium bestand aus Dulbecco's Modified Eagle‘s Medium ([DMEM]: 
Flüssigmedium mit 1,0 g/l D-Glukose, 3,7 g/l NaHCO3, ohne L-Glutamin, F0415, Biochrom AG, 
Berlin) mit einem Zusatz von 1 % L-Glutamin ([L-Gln]: 200 mM, K0283, Biochrom AG, Berlin) 
und 10 % Fetal Bovine Serum ([FBS]: EU Approved, DE 14-801F, Lonza Cologne GmbH, Köln). 
Des Weiteren wurden drei Zylinder aus Refobacin® (Z) wie in Kapitel 4.2.5 beschrieben 
hergestellt und analog zu den Scaffolds in 10 ml Elutionsmedium freigesetzt. 
Um die Vitalität der Zellen beurteilen zu können wurde eine Positiv- und zwei 
Negativkontrollen mitgeführt. Als Positivkontrolle (PK) gilt ein Material (Medium) dass nach 
ISO 10993-5 keine zytotoxische Reaktion hervorruft, hierfür wurde 100 % des 
Elutionsmediums verwendet. Als Negativkontrolle gilt ein Material (Medium), das nach 
Prüfung nach diesem Teil von ISO 10993-5 eine reproduzierbare zytotoxische Reaktion 
hervorruft. Hierzu wurden als Negativkontrolle 1 (NK1) dem Medium 5 % Dimethylsulfoxid 
([DMSO]: D2650, Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim) und als Negativkontrolle 2 (NK2) 5 
% Ethanol ([EtOH]: Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim,) zugegeben.  
Auswahl der Zellen 
Bei der Auswahl geeigneter Zellen für in vitro Untersuchungen zur Knochendefektheilung 
sollte darauf geachtet werden, dass die verwendeten Zellen in ausreichender Menge 
verfügbar, gut zu isolieren und zu expandieren und bei der Knochenregeneration von 
Bedeutung sind. Osteoblasten spielen zwar bei der Knochenneubildung eine vorrangige Rolle, 
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werden aber aufgrund des begrenzten Vorkommens, der hohen Entnahmemorbidität [Begley 
et al., 1993; Behrens et al., 2000] sowie der schlechten Expandierbarkeit [Heath, 2010] bei 
in vitro Untersuchungen kaum eingesetzt. Für standardisierte in vitro Verfahren werden 
bevorzugt Osteoblasten-ähnliche Zellen aus Zelllinien (z. B. SaOs-2) verwendet. Diese weisen 
eine hohe Reinheit auf und sind nahezu unbeschränkt verfügbar [Hausser; Brenner, 2005]. Sie 
ermöglichen eine einfache Handhabung und erzielen hochreproduzierbare Ergebnisse. Da 
Zellen einer permanenten Zelllinie stets genetisch verändert sind und ihr Spektrum an 
Osteoblasten-spezifischen Wachstums- und Differenzierungsfaktoren eingeschränkt ist, 
können sie lediglich als Modell für Osteblasten verwendet werden [Vater, 2009]. Die hier 
verwendeten SaOs-2 Zellen entstammen einem primären humanen Osteosarkom, sie sind 
adhärent und wachsen in Monolayern [Fogh et al., 1977]. Es konnte nachgewiesen werden, 
dass diese Zellen eine Reihe osteoblastärer Eigenschaften aufweisen und sich als permanente 
Zelllinie eignen [Rodan et al., 1987]. 
Eine weitere Option für in vitro Untersuchungen im Bereich der Knochenregeneration liegt in 
der Verwendung von mesenchymalen Stammzellen (MSC). MSC gehören neben den 
Entzündungszellen zu den ersten Zelltypen, die während einer Frakturheilung in den 
Knochendefekt einwandern. Die durch Chemotaxis rekrutierten multipotenten Zellen können 
im Knochendefekt zu knorpelbildenden Chondroblasten sowie zu knochenbildenden 
Osteoblasten differenzieren und spielen somit eine entscheidende Rolle bei der 
Knochenregeneration [Ai-Aql et al., 2008; Dimitriou et al., 2005; Pape et al., 2010; Phillips, 
2005; Tsiridis et al., 2007]. Mesenchymale Stammzellen können durch Knochenmarkbiopsie 
am Beckenkamm gewonnen, durch Dichtegradienten isoliert werden und lassen sich gut 
expandieren [Petite et al. [2000]]. In aktuellen Studien wird die Gewinnung humaner MSC aus 
Fettgewebe vorgeschlagen, um die Entnahmemorbidität einzuschränken [Pendleton et al., 
2013]. 
Für die Untersuchungen wurden SaOs2 Zellen (Passage 10) und hMSC (Passage 4) (h = 
human) durch das Max Bergmann Zentrum für Biomaterialien zur Verfügung gestellt. Die 
Zellkultur sowie die Bestimmung der Zelltoxizität wurde durch Dr. Barbe Rentsch nach dem 
hier beschriebenen Protokoll durchgeführt. 
Kultivierung von SaOs2-Zellen und hMSC 
Als Kultivierungsmedium (KM) wurde Dulbecco's Modified Eagle‘s Medium ([DMEM]: 
Flüssigmedium mit 1,0 g/l D-Glukose, 3,7 g/l NaHCO3, ohne L-Glutamin, F0415, Biochrom AG, 
Berlin) verwendet. Zur Vermeidung von Infektionen wurde standardmäßig 1 % eines 
Gemischs aus Penicillin und Streptomycin ([Pen/Strep]: 10.000 U/ml / 10.000 μg/ml, A2213, 
Biochrom AG, Berlin) zugefügt. Als weitere Zusätze wurden 1 % L-Glutamin ([L-Gln]: 200 mM, 
K0283, Biochrom AG, Berlin) und 10 % Fetal Bovine Serum ([FBS]: EU Approved, DE 14-801F, 
Lonza Cologne GmbH, Köln) beigefügt.   
Eine Kryokonserve (ca. 1x106 Zellen) pro Zelllinie wurde bei 37°C im Wasserbad aufgetaut, in 
ein 50 ml Polystyrolröhrchen überführt und vorsichtig in 50 ml Kultivierungsmedium (auf 
37 °C vorgewärmt) resuspendiert. Zur Entfernung der Einfrierrückstände erfolgte eine Zentri-
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fugation für 5 Minuten bei 1500 g (Raumtemperatur). Der Überstand wurde entfernt und die 
Zellen in 20 ml Kultivierungsmedium (auf 37 °C vorgewärmt) resuspendiert. 
Zur Bestimmung der Zellzahl wurden 10 μl Zellsuspension mit 90 μl Trypanblau (Trypan Blue 
solution, SIGMA-Aldrich) versetzt, gemischt und in eine Neubauer-Zählkammer gegeben.  
Nach Bestimmung der Zellzahl wurden 2000 Zellen pro cm2 in eine Kultivierungsflasche 
(Wachstumsfläche 175 cm2) gegeben. Insgesamt wurden 3 Flaschen ausgesät. Die Zellen in 
den Flaschen wurden bis zu einer Konfluenz von ca. 70-80% kultiviert.  
Nach Abschluss der Vorkultivierung wurde das Medium durch Absaugen entfernt, die Zellen 
mit je 20 ml PBS gewaschen, mit 10 ml Trypsin-EDTA (10x Trypsin 1:250/EDTA-Lösung 
0,5 %/0,2 %, in 10x PBS, ohne Ca2+, Mg2+, L2153, Biochrom AG, Berlin) überschichtet und für 5 
Minuten im Brutschrank inkubiert. Die Zellen wurden im Anschluss durch die Zugaben von 
20 ml Kultivierungsmedium resuspendiert, in ein 50 ml Polystyrolröhrchen überführt und bei 
Raumtemperatur mit 1500 rpm für 5 Minuten zentrifugiert. Die Zellen wurden pro Flasche in 
je 5 ml Kultivierungsmedium resuspendiert. Die Zellen aller Flaschen wurden vereinigt und 
erneut in einer Neubauer-Zählkammer die Zellzahl bestimmt. 
Nach Bestimmung der Zellzahl wurden 4000 Zellen (SaOs2) bzw. 6000 Zellen (hMSC) pro 
Quadratzentimeter ausgesät und bis zu einer Konfluenz von ca. 70-80% kultiviert. 
Tabelle 19: Präparation der Zellkultur mit Eluaten und Kontrollmedien für die LDH-Messung. 






Zugabe zur Zellkultur 
A+(1-5)-100 Scaffold 
RG 752 H/  
RG 756 S 
+ 5 500 µl Eluat 
A+(1-5)-50 Scaffold + 5 
250 µlEluat /  
250 µl DMEM 
A-(1-5)-100 Scaffold - 5 500 µl Eluat 
A-(1-5)-50 Scaffold - 5 
250 µlEluat /  
250 µl DMEM 
Z+(1-3)-100 Zylinder Refobacin® + 3 500 µl Eluat 
Z+(1-3)-50 Zylinder Refobacin® + 3 
250 µlEluat /  
250 µl DMEM 
Kontrollen Medium Zusatz    
PK DMEM - - 3 500 µl  
NK1 DMEM 5 % DMSO - 3 500 µl 
NK2 DMEM 5 % EtOH - 3 500 µl  
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Ansatz der Zellkultur 
Zu den in 24-Well-Plates ausgesäten Zellen wurde jeweils 500 µl der Eluate bzw. der 
Kontrollmedien zugegeben. Die bei der Inkubation der Scaffolds bzw. Refobacin®-
Knochenzementzylinder gewonnenen Eluate werden entweder mit 100% (500 µl Eluat) oder 
nach 50 % Verdünnung mit Elutionsmedium (250 µl Eluat/250 µl KM) zugegeben. Die 
Probenbezeichnungen und jeweiligen Präparationen sowie die Kontrollmedien sind in Tabelle 
19 dargestellt. 
Nachdem jeweils 500 µl Eluat bzw. Kontrollmedium auf die Zellen gegeben wurden erfolgte 
eine Inkubation bei 37 °C über 24 Stunden. Anschließend wurde das Medium entfernt und die 
Zellen zweimal mit 4 °C kaltem PBS gewaschen. Die so präparierten Zellen wurden bis zur 
LDH-Messung für mindestens 12 Stunden bei -80 °C eingefroren. 
Beurteilung der Zellmorphologie 
Um das Befinden der Zellen beurteilen zu können wurden die Wells nach Entfernen des 
Mediums und den Waschgängen, also vor dem Einfrieren, mit dem Durchlichtmikroskop 
(Axiovert 40C Carl Zeiss Jena GmbH, Jena) betrachtet und mit einer Kamera NEX-5 (Sony 
Europe Limited, The Heights, Brooklands, Weybridge, Surrey, GB) bei fünffacher 
Vergrößerung fotografiert. Die Morphologie und Konfluenz der Zellen auf dem Substrat geben 
eine Aussage darüber, ob die Zellen sich in ihrer Umgebung wohl gefühlt haben.  
Bestimmung der LDH-Aktivität 
Zur Bestimmung der LDH-Aktivität müssen die Zellen lysiert werden. Dazu wurden sie 
zunächst langsam, über 20 Minuten auf Eis gelagert, aufgetaut, mit 500 µl Lysepuffer 
überschichtet und für 50 Minuten auf Eis inkubiert. Der Lysepuffer bestand aus PBS dem 
1 Vol-% TritonX-100  (Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Steinheim) zugesetzt wurde. Die Bestimmung 
der LDH-Konzentration wurde mit dem LDH Cytotoxicity Detection Kit (MK401 TAKARA BIO INC., 
Otsu, Japan) durchgeführt. Das Reagenz wurde mit 250 µl der Lösung A (Katalysator: 
Diaphorase/NAD+) auf 11,25 ml Lösung B (Färbelösung) angerührt. Je 50 µl des Lysats wurden mit 
50 µl Reagenz in ein 96-Well-Plate überführt, für 5 Minuten unter Schütteln inkubiert und 
anschließend die Reaktion mit 50 µl 0,5 N HCl gestoppt. Die Messung erfolgt bei 492 nm am 
TECAN, Spectra Fluor Plus ELISA Reader.  
7.3.3 Ergebnisse 
Zellmorphologie 
Durch Beurteilung der Zellmorphologie und Konfluenz kann ein erster Eindruck über das 
Befinden der Zellen im jeweiligen Medium gewonnen werden (Abbildung 49, Abbildung 50). 
Dabei repräsentiert die Probe PK mit einer Kultivierung in reinem Medium die optimalen 
Bedingungen für die Zellen. Die humanen mesenchymalen Stammzellen der PK-Probe 
(Abbildung 49, hMSC PK) zeigen eine längliche Morphologie und nahezu vollständige 
Konfluenz. Dieses Auftreten bestätigt die optimalen Kultivierungsbedingungen. Auch die 
Negativkontrollen (Abbildung 49; hMSC NK1, hMSC NK2) zeigen die zu erwartenden 
Reaktionen. Die Zellen weisen eine rundliche Erscheinung auf und liegen auf dem Substrat 
vereinzelt vor. Die mit Zusatz von Eluaten kultivierten mesenchymalen Stammzellen zeigen 
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vor allem im Vergleich der Scaffold-Eluate mit (Abbildung 49, hMSC A+100) und ohne 
(Abbildung 49, hMSC A-100) Antibiotikum keine auffälligen Unterschiede zu der 
Positivkontrolle. Die Zellen der mit Refobacin®-Zylinder-Eluat kultivierten Proben (Abbildung 
49, hMSC Z+100) zeigen ebenfalls eine längliche Morphologie, es lässt sich allerdings eine 
geringere Konfluenz der Zellen vermuten. 
 
Abbildung 49: Aufnahme mit dem Durchsichtmikroskop von humanen mesenchymalen Stammzellen kultiviert in 
DMEM (PK) mit Zugabe von 5 % DMSO (NK1) bzw. 5 % EtOH (NK2) sowie mit 500 µl Eluat von Scaffolds ohne 
Antibiotikum (A-100), mit Antibiotikum (A+100) und Refobacin®. 
Die Reaktion der SaOS2-Zellen (Abbildung 50) auf die Eluate fällt wesentlich deutlicher aus als 
die der mesenchymalen Stammzellen. Das Erscheinungsbild der Zellen aus Kultivierung mit 
Scaffold-Eluaten mit (Abbildung 50, SaOS A+100) und ohne (Abbildung 50, SaOs A-100) 
Antibiotikum ist vergleichbar mit dem der Zellen aus der Positivkontrolle (Abbildung 50, SaOs 
PK), während die Probe der mit Refobacin®-Zylinder-Eluat kultivierten (Abbildung 50, SaOS 
Z+100) eher dem Aussehen der Negativkontrollen (Abbildung 50, SaOs NK1, SaOs NK2) 
gleicht.  
 




Abbildung 50: Aufnahme mit dem Durchsichtmikroskop von SaOS2-Zellen kultiviert in DMEM (PK) mit Zugabe von 
5 % DMSO (NK1) bzw. 5 % EtOH (NK2) sowie mit 500 µl Eluat von Scaffolds ohne Antibiotikum (A-100), mit 
Antibiotikum (A+100) und Refobacin®-Zylindern (Z+100). 
LDH-Aktivität 
Durch Bestimmung der LDH-Aktivitäten lässt sich die relative Zellzahl der unter 
unterschiedlichen Bedingungen kultivierten Zellen berechnen, die zu den unter optimalen 
Bedingungen kultivierten Zellen (PK) in Relation gesetzt werden. Der für die Positivkontrolle 
gemessene Wert entspricht 100 % (Abbildung 51). Die Ergebnisse bestätigten die 
Beobachtungen bei der Zellmorphologie, wobei jedoch hier die Einflüsse der Eluate und der 
Negatvikontrollen deutlicher an den mesenchymalen Stammzellen nachzuweisen sind. Die mit 
DMSO (Abbildung 51, NK1) versehenen Kulturen zeigen dabei mit 48 % (SaOs2) bzw. 59 % 
(hMSC) die geringsten Werte. Die unter Zugabe von Ethanol (Abbildung 51, NK2) kultivierten 
Proben zeigen eine höhere Zellaktivität mit 80 % (SaOs2) und 76 % (hMSC) und stellen die 
Grenze zur Einstufung des zelltoxischen Einflusses dar. Diese wird durch die Proben der mit 
Refobacin®-Zylinder-Eluat kultivierten mesenchymalen Stammzellen mit 73 % relativer 
Zellzahl nahezu erreicht (Abbildung 51, Z+100, grün). Auch die Aktivität der SaOs2-Zellen 
dieser Proben zeigt mit 97 % im Vergleich zu den Scaffold-Eluaten den geringsten Wert 
(Abbildung 51, Z+100, orange). Die Kultivierung von SaOs2-Zellen in Eluaten der Scaffolds mit 
(Abbildung 51, A+100, orange) und ohne (Abbildung 51, A-100, orange) zeigen keine 
Beeinträchtigung der Zellaktivität und liegen sogar geringfügig über dem Normwert. Die im 
Allgemeinen empfindlicher reagierenden mesenchymalen Stammzellen hingegen lassen 
sowohl einen Einfluss der Beschichtung (Abbildung 51, A-100, grün) als auch des 
Antibiotikums (Abbildung 51, A+100, grün) vermuten. Die Zellaktivität der mit Eluaten aus 
ohne Antibiotikum beschichteten Scaffolds kultivierten Proben liegt mit 91 % bereits um 9 % 
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unterhalb des Normwertes, durch Zugabe von Antibiotikum in die Beschichtung sinkt der 
Wert nicht signifikant auf 88 %. Es ist möglich, dass das Absenken des pH-Wertes im Medium 
durch die überwiegend sauren Abbauprodukte des Beschichtungspolymers einen größeren 
Einfluss auf die Zellaktivität zeigt als das im Medium gelöste Antibiotikum [Singh; Ramarao, 
2013]. Allerdings ist auch denkbar, dass das für die GSP-Lösung verwendete Lösungsmittel 
Ethylacetat nicht vollständig aus den Polymerschichten abgedampft und in das Kulturmedium 
eluiert ist, was einen zelltoxischen Einfluss ausüben kann. Nähere Untersuchungen dazu 
wurden bisher nicht gemacht.  
Während die für die Scaffold-Eluat-Proben gemessenen relativen Zellzahlen in einem 
akzeptablen und nicht als zytotoxisch einzuordnenden Bereich liegen, sind die Ergebnisse für 
den als Medizinprodukt auf dem Markt befindlichen Knochenzement Refobacin® zumindest 
für die mit hMSC kultivierten Proben durchaus kritisch zu bewerten.  
 
 
Abbildung 51: Relative Zellzahl der bei unterschiedlichen Bedingungen kultivierten SaOs2 bzw. hMSC bestimmt 
durch die gemessene LDH-Aktivität bezogen auf die Positivkontrolle PK (= 100%). 
7.4 Beurteilung der erarbeiteten Scaffold-Beschichtung hinsichtlich antibiotischer 
Wirksamkeit 
7.4.1 Einleitung 
Im vorangegangenen Kapitel konnte nachgewiesen werden, dass die mit der gewählten 
Beschichtung erreichten Antibiotikum-Konzentrationen in einem Bereich liegen, der das 
Zellwachstum und somit die Regeneration des Knochens nicht schadhaft beeinträchtigt. Es 
bleibt jedoch die Frage offen, ob die Wirkstoffkonzentrationen in den Eluaten hoch genug 
sind, um das Wachstum von Bakterien zu blockieren, also die Entstehung von Infektionen zu 
verhindern. Zur endgültigen Beurteilung der mikrobiologischen Wirksamkeit sind umfassende 
Studien einschließlich infektiöser in-vivo Versuche am Tier notwendig. Eine ausreichende 
Wirksamkeit der Eluaten aus Gentamicin-beladenen Implantat-Oberflächen, die geringere 
Antibiotikum-Konzentrationen aufwiesen als die hier betrachteten Proben, konnte bereits 
Gollwitzer et al. [2003] nachweisen. Um einen ersten Eindruck zu gewinnen, ob eine 
mikrobiologische Wirksamkeit der Proben zu erwarten ist, wurde eine infektiöse in-vitro 
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Studie der S1-Klasse nach Standardverfahren durchgeführt. Als Beispiel-Erreger der S1-Klasse 
wurde für grampositive Bakterien Staphylococcus epidermidis und für gramnegative Bakterien 
Escherichia coli K12 gewählt. Die gewählten Bakterienstämme werden als Standardkulturen 
auf Agarböden im Institut gehalten. Im Gegensatz zu der nach DIN-Norm durchgeführten 
Bestimmung der Zelltoxizität an Eluaten, sollte hier die Entwicklung und das Wachstum der 
Bakterien im Medium unter Freisetzung des Antibiotikums beobachtet werden. Die 
Antibiotikum-beschichteten Scaffolds wurden daher direkt in das mit Bakteriensuspension 
infizierte Medium gegeben und der zeitliche Verlauf des Bakterienwachstums über 240 
Stunden an drei Messpunkten beobachtet. 
Die Beurteilung des Bakterienwachstums erfolgte durch Messung der optischen Dichte (OD) 
des Kulturmediums sowie durch Bestimmung der Viabilität der Bakterien anhand des ATP-
Gehalts der Bakterienkultur. Des Weiteren wurde ein Live/Dead-Staining mit einem für 
Bakterien geeigneten zweifarbigen Fluoreszenz-Assay an ausgewählten Proben durchgeführt, 
um das Verhältnis zwischen lebenden und abgestorbenen Zellen zu beurteilen. 
Die optische Dichte beschreibt die Abnahme der Intensität eines Lichts bestimmter 
Wellenlänge, nachdem es durch ein Medium gegangen ist und wird auch Extinktion genannt. 
Der Verlust an Intensität kommt durch die drei Effekte Reflexion, Streuung und Absorption 
zustande und ist proportional zur durchleuchteten Wegstrecke sowie der Konzentration des 
durchleuchteten (absorbierenden) Mediums [Skoog; Leary, 1996]. Das Prinzip für die 
Bestimmung der Zellzahl in Bakteriensuspensionen beruht dabei auf der Abnahme der 
Intensität durch Lichtstreuung. Das einfallende Licht wird durch die suspendierten Partikel 
(Bakterien mit ca. Ø 1-2 µm) abgelenkt und der dadurch entstehende Intensitätsverlust kann 
im Filterphotometer bei 578 nm oder in Spektralphotometer bei 600 nm gemessen werden. 
Die Abnahme der optischen Dichte ist dabei direkt proportional zur im Medium befindlichen 
Zellzahl.  
Da die optische Dichte jedoch nur Aufschluss über das Bakterienwachstum aber keine 
Aussage über den Anteil lebender Bakterien macht, ist eine zusätzliche Messung der Viabilität 
notwendig. Adenosintriphosphat (ATP) ist ein energielieferndes Molekül, dass sowohl in 
prokaryotischen als auch in eukaryotischen Zellen vorhanden und ein Anzeichen für 
metabolisch aktive Zellen ist [Hattori et al., 2003]. Bakterien weisen dabei im Mittel ca. 10-15 g 
ATP pro Zelle auf [Stanley, 1989]. Die Verwendung des von der Feuerfliege stammenden 
Enzyms Luciferase stellt schon seit langem eine etablierte Methode zur Quantifizierung des 
ATP-Gehalts dar [Hattori et al., 2003]. Bei der katalytischen Umwandlung von Luciferin zu 
Oxiluciferin, bei der auch das ATP zu AMP gespalten wird, entstehen geringe Mengen an Licht, 
die proportional zu dem ATP-Gehalt des untersuchten Mediums, also auch zur Zellzahl sind 
[Stanley, 1989]. Durch Verwendung eines Analyse-Kits (BacTiter-Glo™ Microbial Cell Viability 
Assay, Promega Corp., USA) wird sichergestellt, dass das im Medium befindliche extrazelluläre 
ATP inaktiviert wird, während das ausschlaggebende intrazelluläre ATP aus den 
Mikroorganismen extrahiert und für die Luciferase-Reaktion bereit gestellt wird [Hattori et al., 
2003]. 
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Um auch optisch einen Eindruck über die Viabilität und die Verteilung der Bakterien in den 
Eluaten zu gewinnen, wird ein Live/Dead-Staining an ausgewählten Proben durchgeführt. Das 
Prinzip hier beruht auf dem Anfärben der Zellen mit fluoreszierenden Farbstoffen. Der 
verwendete LIVE/DEAD BacLight Bacterial Viability Kit (Molecular Probes Inc.; USA) besteht 
zum einen aus dem grün-fluoreszierenden Nucleinsäure-Farbstoff SYTO® 9, welcher, 
ausschließlich angewendet, alle Bakterien, die mit intakten und die mit defekten Zellwänden, 
markiert. Wird diesem im richtigen Verhältnis der rot-fluoreszierende Farbstoff Probidium 
Iodid (PI) beigemischt, werden die Zellkerne von Bakterien mit defekter Zellwand, also 
abgestorbene Zellen, durch diesen gefärbt und das SYTO® 9-Signal überblendet [BacTiter-
Glo™ Microbial Cell Viability Assay, INSTRUCTIONS FOR USE OF PRODUCTS G8230, G8231, G8232 AND 
G8233.].  
7.4.2 Material und Methoden 
Herstellung der Bakteriensuspension 
Die Bakteriensuspension wurde in Mueller-Hinton Broth (MH II) (Fluka Analycitcal, Sigma-
Aldrich) angesetzt. Das Kulturmedium, bestehend aus Fleischextrakt, Stärke und Casein 
Hydrolysat, wurde am Tag zuvor aus 23 g MH II auf 1 L MilliQ-Wasser hergestellt und unter 
Standardbedingungen im Autoklaven sterilisiert. Für die Bakteriensuspensionen wurden zwei 
sterile Erlenmeyerkolben mit jeweils 50 ml Kulturmedium befüllt. Mit sterilen Impfösen 
wurden je eine Kolonie Escherichia coli bzw. eine Kolonie Staphylococcus epidermidis von den 
Agarböden abgenommen und jeweils in ein abgefülltes Kulturmedium überführt. Die 
geimpften Kulturmedien wurden im Brutschrank (Innova 42, New Brunswick/Eppendorf AG, 
Hamburg) bei 37 °C und 250 rpm über 24 h inkubiert. Anschließend erfolgte die Bestimmung 
der optischen Dichte (OD) (BioPhotometer, Eppendorf AG, Hamburg) in 1ml-Küvetten.  
Ansatz der Bakterienkultur 
Um die Wirksamkeit der Gentamicin-beladenen Scaffolds zu beurteilen, sollten verschiedene 
Zustände miteinander verglichen werden. Es werden jeweils sechs Scaffolds mit Antibiotikum-
Beladung (+GS) (Beschichtungspolymer RG 752 H : RG 765 S = 300 : 67 mg/ml; 
Gentamicinsulfat präzipitiert mit 2000 rpm) und ohne Antibiotikum (-GS), nur mit der 
Polymerbeschichtung (RG 752 H : RG 765 S = 300 : 67 mg/ml) pro Bakterienstamm angesetzt. 
Des Weiteren wurden pro Bakterienstamm sechs Ansätze im reinen Kulturmedium (MH II 
Broth) als Positivkontrolle sowie jeweils drei Ansätze im Kulturmedium mit 200 µg/ml 
Gentamicin als Zusatz zur Negativkontrolle angefertigt. Als Blank wurden jeweils 3 Ansätze 
reines Medium sowie drei Ansätze Medium mit 200 µg/ml Gentamicin ohne Zugabe von 
Bakterien mitgeführt. 
Die Ansätze erfolgten in 6-Well-Plates. Die am Tag zuvor angesetzten Bakteriensuspensionen 
wurden auf eine OD von 0,1 mit MH II-Medium herunterverdünnt. Für die Bakterien-
infizierten Proben wurde jeweils 9,5 ml MH II-Medium pro Well abgefüllt. Für die Scaffold-
haltigen Ansätze wurde nacheinander erst das Scaffold und - nahezu zeitgleich - jeweils 500 µl 
Bakteriensuspension (OD = 0,1) zugegeben, wodurch der Ansatz auf eine optische Dichte von 
0,005 verdünnt wird. Die Positiv- und Negativkontrollen wurden ebenfalls mit 500 µl 
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Bakteriensuspension infiziert. Für die Blank-Proben wurden jeweils 10 ml MH II-Medium pro 
Well befüllt. Eine genaue Auflistung der verschiedenen Ansätze ist in Tabelle 20 gegeben.  
Die befüllten Well-Plates wurden im Brutschrank (Innova 42, New Brunswick/Eppendorf AG, 
Hamburg) bei 37 °C und 60 rpm inkubiert. Zu den Messpunkten 6h und 24 h wurden jeweils 
1200 µl Proben und bei 48 h und 240 h jeweils 450 µl entnommen, in sterile Tubes gefüllt und 
bis zur weiteren Verwendung auf Eis gelagert. Alle Arbeiten erfolgten unter sterilen 
Bedingungen unter einer Laminar-Air-Flow-Bench.  








Medium   
MH II Broth 
Bakterien-
suspension 
1 6 x + + E. coli K12 9,5 ml 500 µl 
2 6 x + + S. epidermidis 9,5 ml 500 µl 
3 6 x + - E. coli K12 9,5 ml 500 µl 
4 6 x + - S. epidermidis 9,5 ml 500 µl 
5 6 x - - E. coli K12 9,5 ml 500 µl 
6 6 x - - S. epidermidis 9,5 ml 500 µl 
7 3 x/3 x - +* /+* E. coli/s. epi 9,5 ml 500 µl 
8 3 x/3 x - - /+* - 10 ml - 
Bestimmung der optischen Dichte 
Für die Bestimmung der optischen Dichte stand das Spektralphotometer BioPhotomer 
(Eppendorf AG) zur Verfügung, dass bei einer Wellenlänge von 600 nm misst. Zum Abgleich 
der Nullprobe wurde zunächst 1 ml Medium (MH II Broth) in die dazugehörige Küvette gefüllt 
und der Intensitätsverlust als Nullwert bestimmt. Anschließend wurden jeweils drei Proben 
der Scaffold-haltigen Ansätze sowie der Positivkontrollen und je eine Probe der 
Negativkontrollen sowie der Blankproben mit 1 ml pro Küvette im Spektralphotometer 
gemessen und die optische Dichte bestimmt.  
ATP-Messung 
Für die Bestimmung des ATP-Gehalts wurden jeweils zweimal 100 µl-Aliquots der 
entnommenen Proben (Doppelbestimmung) in ein weißes, opaques 96-Wellplate (Grainer) 
gefüllt und auf Raumtemperatur gebracht. Der ATP-Analyse Kit BacTiter-Glo™ Cat.# G 8231 
10 ml (Promega Corp., USA) wurde ca. zwei Stunden vor Beginn der Messung aus dem 
Tiefkühlschrank entnommen und zu Raumtemperatur aufgetaut. 10 ml des BacTiter-Glo™-
Puffer wurden mit einer 10 ml-Spritze aufgenommen, in die dazugehörige braune Glasflasche 
mit BacTiter-Glo™-Substrat transferiert und durch kurzes Vortexen vermischt. Das so 
erhaltene BacTiter-Glo™-Reagent wurde 15 Minuten bei Raumtemperatur äquilibriert und 
anschließend mit einer Multipipette in 100µl-Aliquots zu den vorpipettierten Proben 
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gegeben. Der Ansatz wurde für ca. 20 Umdrehungen auf einer Schüttelplatte vermischt und 
anschließend fünf Minuten bei Raumtemperatur inkubiert. Die Lumineszenz wurde am 
TECAN, Spectra Fluor Plus ELISA Reader unter den vom Gerät eingestellten 
Standardbedingungen gemessen.  
Für die Auswertung wurden die gemessene Lumineszenz des Blank (Medium) als Nullwert 
benannt und der für die Positivkontrolle gemessene Wert als 100 %. Mit dem Anstieg der 
Gerade zwischen 0 und 100 % wurden die relativen Zellzahlen aus den Messwerten der 
Proben berechnet.  
Live-Dead-Staining 
Das Staining erfolgte jeweils an ausgewählten Proben von Bakterienkulturen mit Scaffold 
(Antibiotikum-haltig und Antibiotikum-frei) sowie von Bakterienkulturen ohne Scaffold 
(Antibiotikum-haltig und Antibiotikum-frei), so dass pro Messpunkt 8 bzw. 16 Proben 
untersucht wurden. Der LIVE/DEAD BacLight Bacterial Viability Kit L 7012 wurde zu 
Raumtemperatur aufgetaut und die Komponenten A (SYTO® 9-Färbung) mit der Komponente 
B (PI-Färbung) in gleichen Teilen (je 15 µl bzw. je 30 µl) in einem Eppendorf-Tube 
zusammengegeben und auf dem Vortexer vermischt. Zu 1 ml Probe wurden jeweils 3 µl 
Färbe-Reagenz beigefügt, auf dem Vortexer gemischt und für fünf Minuten bei 
Raumtemperatur im Dunklen inkubiert. Für die Messung wurden 5 µl der angefärbten 
Suspension auf ein Deckglas gegeben, mit einem 18mm-Coverslip abgedeckt und die 
Anregung/Emission bei 480 nm/500 nm für SYTO® 9 und 490 nm/635 nm für PI an einem 
Fluoreszenzmikroskop (Fa. Zeiss Microscope) beobachtet.  
7.4.3 Ergebnisse  
Beobachtungen bei der Versuchsdurchführung 
Die im Medium zum Zeitpunkt Null eingestellte optische Dichte von 0,005 ist mit dem Auge 
nicht wahrnehmbar. Abbildung 52(A) zeigt ein 6-Wellplate nach der Beimpfung mit 
Escherichia coli unter Zugabe von Scaffolds. Das Medium ist klar und durchsichtig. Auch nach 
24 Stunden hat sich das Medium der mit Gentamicin-beladenen Scaffolds versehenen Proben 
nicht sichtbar verändert (Abbildung 52(B)) während die Proben ohne Antibiotikum-Zusatz 
eine deutliche Trübung des Mediums erkennen lassen (Abbildung 52(C)). 
Diese Beobachtung konnte für alle Proben unabhängig von dem untersuchten 
Bakterienstamm und der Anwesenheit eines Scaffolds gemacht werden. Es blieben alle 
Bakterien-infizierten Medien, denen Antibiotikum zugeführt wurde, egal ob über Scaffold 
oder direkt über den gesamten Versuchszeitraum, klar, während alle Bakterienansätze ohne 
Antibiotikum nach spätestens 24 Stunden eine mit dem Auge erkennbare Trübung aufwiesen. 















Bestimmung der optischen Dichte 
Die Veränderung der optischen Dichte wurde über einen Zeitraum von 24 Stunden an den 
zwei Messpunkten 6 h und 24 h beobachtet. Für eine weitere Beobachtung erschien diese 
Methode nicht mehr sinnvoll. In dieser Zeit konnte in den nicht mit Antibiotikum versehenen 
Bakterien-haltigen Proben eine deutliche Zunahme des Messwertes beobachtet werden. Im 
Mittel stieg der Wert für die E. coli-Suspension von 0,198 ± 0,038 (6 h) auf 3,583 ± 1,108 
(24 h) und für die S. epidermidis-Proben von 0,075 ± 0,016 (6 h) auf 1,839 ± 0,261 (24 h). Die 
Gentamicin-haltigen Proben zeigten über den gesamten Beobachtungszeitraum Messwerte 
an der Messgrenze des Geräts, nach sechs Stunden in einem Bereich von 0,008 bis 0,045, 
diese Werte sanken bis zur nächsten Messung nach 24 Stunden auf nahezu Null, so dass die 
höchste gemessene optische Dichte für die mit Gentamicin versehenen 
Bakteriensuspensionen in ihrem Wert unter dem für das Blank (Medium) gemessenen lag.  
So konnte auch anhand der optischen Dichte für die Bakterien-haltigen Ansätze ohne Zugabe 
von Antibiotikum im Zeitraum von 24 Stunden ein deutliches Wachstum nachgewiesen 
werden. Da die Bakteriensuspensionen mit den gemessenen optischen Dichten nahezu ihr 
maximales Wachstum erreicht hatten und mit diesen Ergebnissen die Viabilität der 
verwendeten Bakteriensuspensionen nachgewiesen ist, wurden diese Proben von diesem 
Zeitpunkt an nicht weiter untersucht.  
Messung der ATP 
Auch anhand der intrinsischen ATP konnte die Wirksamkeit der Gentamicin-beladenen 
Scaffolds nachgewiesen werden. Abbildung 53 zeigt die aus dem ATP-Gehalt berechneten 
relativen Zellzahlen nach der Zeit (Abbildung 53 A+C) und nach den Kultivierungsbedingungen 
(Abbildung 53 B+D) für die mit Escherichia coli (Abbildung 53 A+B) und mit Staphylococcus 
epidermidis (Abbildung 53 C+D) angesetzten Kulturen. Der Unterschied zwischen Gentamicin-
haltigen und Gentamicin-freien Kulturen ist dabei deutlich zu erkennen. Die Gentamicin-
Abbildung 52: Aufnahmen der 6-Wellplates 
zum Zeitpunkt der Beimpfung mit Escherichia 
coli (A) und nach 24 Stunden Inkubation mit 
Scaffolds mit Gentamicin-Beladung (B) und 
Scaffolds ohne Gentamicin-Beladung (C). Das 
Medium der Proben ohne Gentamicin-
Beladung ist deutlich getrübt (C). 
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freien Kulturen der Escherichia coli-Bakterien haben bereits nach sechs Stunden die 
Messgrenze des verwendeten Geräts erreicht (Abbildung 53 A, B, +Sc/-Gs/E. coli, -Sc/-
Gs/E.coli), die der Staphylococcus epidermidis, welche bekanntlich etwas langsamer wachsen, 
sind erst nach 24 Stunden oberhalb der Messgrenze (Abbildung 53 C, D, +Sc/-Gs/S.Epi, -Sc/-
Gs/S.Epi). Hier lässt sich das Wachstum im Vergleich zu den Gentamicin-haltigen Proben 
(+Sc/+Gs, -Sc/+Gs) beobachten. Die Messwerte und die daraus berechneten relativen 
Zellzahlen zeigen zwar auch für die Gentamicin-haltigen Proben Schwankungen, diese wirken 
allerdings im Vergleich zu der rapiden Zunahme der Messwerte für die Gentamicin-freien 
Proben unerheblich, so dass man das für die Gentamicin-haltigen Proben gemessene Signal 
als Grundrauschen einordnen kann und anzunehmen ist, dass die Bakterien dieser Proben 
keine Viabilität zeigen.  
 
Abbildung 53: Verlauf der gemessenen intrinsischen ATP der Escherichia coli- (A, B) und der Staphylococcus 
epidermidis- (C, D) Kulturen nach der Zeit (A, C) bzw. nach unterschiedlichen Kultivierungsbedingungen (B, D). 
Wichtig ist hier zu bemerken, dass auch nach 240 Stunden Inkubationszeit für die Gentamicin-
haltigen Proben keine Zunahme des ATP-Gehalts zu messen war. Offenbar reichte die 
angewendete Antibiotikum-Dosis aus, um die Bakterienaktivität derart zu blockieren, dass 
auch eine Resistenzbildung nicht möglich war.  
Live/Dead-Staining am Fluoreszenzmikroskop 
Diese Ergebnisse konnten schließlich auch durch Live/Dead-Staining am 
Fluoreszenzmikroskop bestätigt werden. Abbildung 54 zeigt Aufnahmen von Gentamicin-
haltigen (A, D) und Gentamicin-freien (B, C, E, F) Proben mit (A, B, D, E) und ohne (C, F) 
Scaffold nach 24 Stunden Inkubation im Brutschrank. Grüne Punkte zeigen die lebenden 
Zellen, rote Punkte die abgestorbenen. Hier wird der wachstumshemmende Effekt des 
Antibiotikums nochmals veranschaulicht. Während für die Gentamicin-freien Proben bei jeder 
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Einstellung große Mengen an lebenden Zellen gefunden werden konnte, musste man bei den 
Gentamicin-haltigen Proben suchen, um überhaupt Zellen zu finden. Diese waren dann auch 
nahezu vollständig abgestorben (Abbildung 54, A, D, rote Pfeile). Es wurden pro Zustand fünf 
5 µl-Tropfen untersucht, die jeweils etwa eine Fläche von 254 mm2 bedeckten. Bei 40facher 
Vergrößerung wird pro Aufnahme etwa eine Fläche von 0,03 mm2 erfasst, wodurch pro 
Tropfen an die 8000 Aufnahmen möglich werden. Das hier abgebildete lebende Escherichia 
coli Bakterium im Gentamicin-haltigen Medium (Abbildung 54, A, grüner Pfeil), was dem Leser 
nicht vorenthalten werden soll, war das einzige vitale Bakterium, dass auf den gesamten 
untersuchten Proben gefunden werden konnte. Die hier gezeigte Aufnahme ist also nicht 
repräsentativ, die mit Gentamicin-haltigen Proben gewonnenen Aufnahmen waren 
überwiegend schwarz.  
In den Gentamicin-freien Kulturen mit E. coli sind auch z. T. tote Bakterien (Abbildung 54 B, C, 
rote Punkte) zu beobachten. Dies ist ein Hinweis darauf, dass das Wachstum bereits das 
Maximum erreicht hat und die Bakterien aus Platzmangel absterben.   
 
Abbildung 54: Live/Dead-Staining ausgewählter Proben am Fluoreszenzmikroskop nach Inkubation über 
24 Stunden bei 37 °C. 
7.5 Sterilisation Gentamicin-beschichteter Scaffolds 
Als letzter Aspekt für die Beurteilung des Antibiotikum-beschichteten Scaffolds als 
Medizinprodukt soll in Ansätzen die Sterilisierbarkeit untersucht werden. Fries und Schlapp 
konnten bereits 2006 in einer Studie nachweisen, dass die Standardverfahren Ethylenoxid- 
und Gamma-Sterilisation Veränderungen entweder am Matrixpolymer oder am Wirkstoff 
Gentamicin bewirken [Friess; Schlapp, 2006]. Interne Ergebnisse zur EO-Sterilisation, die im 
Rahmen eines Zellversuches mit Antibiotikum-beladenen Scaffolds bei der Bearbeitung des 
SAB-Projekts 11634/1848 ermittelt wurden, unterstützen diese Aussage. Die Gentamicin-
Beladung der Scaffolds erfolgte entweder in einer Kollagen- oder in der hier beschriebenen 
PLGA-Matrix. Bei der Freisetzung der EO-sterilisierten Gentamicin-beladenen Scaffolds konnte 
auf den mit Kollagenmatrix beschichteten Proben kein Gentamicin mehr nachgewiesen 
werden, während auf den mit PLGA als Matrixmaterial beschichteten Proben eine höhere 
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Konzentration im Vergleich zu den Nicht-Sterilisierten gemessen wurde. Untersuchungen am 
ATR-FTIR und am H-NMR ergaben, dass offenbar neue Bindungen, bzw. neue Gruppen am 
Gentamicin zu finden sind, wodurch fraglich wird, ob das entstehende Produkt überhaupt 
dem zugelassenen Medizinprodukt noch entspricht. Die Ergebnisse dieser Untersuchungen 
entsprechen ziemlich genau der von Friess und Schlapp veröffentlichten Studie [Friess; 
Schlapp, 2006] und werden hier nicht näher dargestellt.  
Durch Gamma-Sterilisation wird in erster Linie das Matrixpolymer verändert. Es kann 
entweder zu Vernetzungen [Bee et al., 2014] oder zu Kettenbrüchen [Chu et al., 1995] 
kommen, was beides eine Veränderung der Degradationsrate bewirkt. Da die hier 
untersuchte Freisetzung jedoch keine Funktion der Degradation des Matrixpolymers sondern 
überwiegend diffusionsgesteuert ist, könnte diese Methode eine Option für die Sterilisation 
der beladenen Scaffolds darstellen. Es soll daher die Freisetzung aus beladenen Scaffolds vor 
und nach der Gamma-Sterilisation untersucht werden. 
Freisetzung aus gamma-sterilisierten Gentamicin-beladenen Scaffolds  
Es wurden 16 Scaffolds nach der hier erarbeiteten Methode beschichtet 
(Beschichtungspolymer RG 752 H : RG 765 S = 300 : 67 mg/ml; Gentamicinsulfat präzipitiert 
mit 2000 rpm) und die Hälfte (8 Scaffolds) zur Gamma-Sterilisation gegeben. Die Sterilisation 
wurde unter Standardbedingungen (25 kGy) durch die Fa. Synergy Health Radeberg GmbH 
(Radeberg) durchgeführt. Im Anschluss wurden beide Chargen unter Standardbedingungen 
freigesetzt (10 ml PBS, 37 °C, 1, 2, 4, 8, 24, 48, 96h). 
 
 
Abbildung 55: Freisetzung aus Gentamicin-beladenen Scaffolds (Beschichtungspolymer RG 752 H : RG 765 S = 
300 : 67 mg/ml; Gentamicinsulfat präzipitiert mit 2000 rpm) vor (Blank) und nach (-Steri) Gamma-Sterilisation. 
Abbildung 55 zeigt die Freisetzungsprofile der Gentamicin-beladenen Scaffolds vor (opaque) 
und nach (transparent) Gamma-Sterilisation. Die ermittelten Werte lassen eine Veränderung 
der Freisetzung in der Anfangsphase vermuten. Der Initial Burst verringert sich um 56 % 
gegenüber dem Blank-Wert und die Freisetzung zeigt einen erhöhten Anstieg in den ersten 
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acht Stunden. Die Werte weisen jedoch in allen Messpunkten keine signifikanten 
Unterschiede zu den nicht- sterilisierten Proben auf. 
8 Diskussion – Teil II 
Im zweiten Teil dieser Arbeit wurde die gewählte Methode „Beschichtung aus Suspension“ 
hinsichtlich der Wahl des Matrixpolymers soweit optimiert, dass eine Freisetzung über einen 
Zeitraum von bis zu etwa 50 Stunden im geforderten Bereich erzielt werden konnte. Zunächst 
konnte das Polymer mit der höchsten mittleren Molmasse und somit auch mit der 
langsamsten Degradationsrate [Friess; Schlapp, 2002b] als optimale Matrix für die 
Immobilisation des Antibiotikums festgelegt werden. Durch die Beimischung des hydrophilen 
Polymers RG 752 H konnte eine Reduktion des freigesetzten Gentamicins und eine 
Verlängerung des Zeitintervalls linearer Freisetzung erreicht werden. Ein Einfluss des 
Mischungsverhältnisses von hydrophoben und hydrophilen Polymer wurde nicht festgestellt, 
was die Aussagen von Friess und Schlapp [2002a] bestätigt. Die Ergebnisse ließen eine 
Festlegung einer optimalen Beschichtungsvariante mit dem Beschichtungspolymer RG 752 H : 
RG 765 S im Verhältnis 300 : 67 mg/ml und 13,3 mg/ml Gentamicin, präzipitiert mit 2000 rpm, 
als Standard zu.  
Bei einer Verlängerung der Freisetzung auf 457 Stunden konnte für die Standardvariante ein 
weiteres Zeitintervall linearer Freisetzung von 24 bis 240 h ermittelt werden. Auch in diesem 
Zeitraum wurde kein Hinweis auf eine durch Degradation verursachte Freisetzung gefunden. 
Die Scaffolds speichern nach dieser Freisetzungsphase etwa 50 % von der ursprünglichen 
Beladung. Es ist anzunehmen, dass dieser Anteil bei einsetzender Degradation nochmals in 
erhöhter Dosis freigesetzt wird [Friess; Schlapp, 2002b]. Eine Betrachtung dieses Vorgangs 
war nicht Thema dieser Arbeit, so dass eventuelle Einflüsse auf den Remodellierungsprozess 
des einheilenden Knochengewebes oder eine auftretende Zytotoxizität in einer gesonderten 
Studie untersucht werden müssen.  
Zur Beurteilung der Standardvariante wurden zunächst sowohl Werte aus der Literatur 
[Gollwitzer et al., 2003] herangezogen als auch die Freisetzung aus dem in der Anwendung 
befindlichen  Knochenzement  Refobacin® ermittelt. Die Freisetzung der hier erarbeiteten 
Beschichtung lag dabei geringfügig über den als mikrobiell wirksam erklärten Beschichtungen 
durch Gollwitzer et al. [2003]. Die Freisetzungszeit konnte gegenüber den von Gollwitzer 
vorgestellten Beschichtungen deutlich verlängert werden. Erhebliche Unterschiede in der 
Beladung und der Freisetzung wurden für den kommerziell erhältlichen Knochenzement 
Refobacin® ermittelt. Die Freisetzung liegt um ein 6-faches höher als bei der hier erarbeiteten 
Standardvariante. Dabei werden in den 10 ml Freisetzungsmedium Konzentrationen von über 
100 µg/ml erreicht, die bereits eine Einschränkung des Ossifikationsprozesses bewirken 
können [Chang et al., 2006; Kagiwada et al., 2008]. Auch erscheint der im Knochenzement-
Zylinder verbleibende Restgehalt an Gentamicin von etwa 27 mg im Vergleich sehr hoch. Es 
ist zu bedenken, dass der nicht-resorbierende Knochenzement über längere Zeiträume 
diffusionsgesteuert kleinste Dosen an Wirkstoff unterhalb der minimalen Hemmkonzentration 
freisetzen kann, was die Bildung von Resistenzen der anwesenden Bakterienstämme fördern 
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kann [Mutschler, 2008]. Auch ist möglich, dass durch den permanent aufrechterhaltenen 
geringen Gentamicin-Spiegel eine Anreicherung des Wirkstoffs in tieferen Kompartimenten 
begünstigt wird, wodurch vor allem die nephro- und ototoxische Wirkung des Antibiotikums 
verstärkt werden kann [Mutschler, 2008]. 
Aus diesem Grund wurden für die Beurteilung der Zytotoxizität Eluate aus der hier 
erarbeiteten Standardversion mit denen aus Refobacin® Knochenzement-Zylindern 
verglichen. Dabei zeigten die beschichteten Scaffolds durchaus akzeptable Ergebnisse und 
keinen signifikanten Unterschied in der relativen Zellzahl von Scaffolds mit und ohne 
Antibiotikum in der Beschichtung bei beiden untersuchten Zelltypen. Die Zellmorphologie 
glich bei beiden Proben dem Erscheinungsbild der Positivkontrolle und die Zellkulturen 
erreichten im Messzeitraum nahezu Konfluenz. Die für die hMSC gemessene geringere 
relative Zellzahl (91% ohne Antibiotikum und 88 % mit Antibiotikum) lässt eher auf einen 
Einfluss des degradierenden Polymers schließen als eine Einschränkung durch die gegebenen 
Antibiotikum-Konzentrationen. Saure Degradationsprodukte werden häufig als Ursache für 
mangelhafte Zellvitalität und verhinderte Knochenremodellierung diskutiert [Singh; Ramarao, 
2013], ein Einfluss konnte aber in bisherigen Studien zur Anwendbarkeit der textilen P(LA-CL)-
Scaffolds als Implantatmaterial nicht nachgewiesen werden [Rentsch et al., 2014]. Ein 
weiterer Grund für die verminderte Zellaktivität bei Eluaten aus Antibiotikum-freien Scaffolds 
könnte in der Freisetzung von Lösungsmittelresten aus der Polymerschicht gesehen werden. 
Untersuchungen über das vollständige Abdampfen des Lösungsmittels nach Beschichtung 
wurden bisher nicht durchgeführt. 
Einen kritischen Wert zeigten die relativen Zellzahlen der hMSCs bei den Eluaten aus 
Refobacin® Knochenzement-Zylindern. Mit 73 % liegt dieser Wert nahe an dem als zelltoxisch 
eingestuften Bereich (70 %). Auch morphologisch ließen sich vor allem die SaOs2-Zellen eher 
dem Erscheinungsbild der Negativkontrollen zuordnen und die hMSC zeigten eine geringere 
Besiedlungsdichte ähnlich der Negativkontrolle 2. Es ist also anzunehmen, dass die hier 
entwickelte Antibiotikum-Beschichtung zumindest keine größeren Schäden anrichten wird als 
der bereits als Medizinprodukt zugelassene und für die Auffüllung großer segmentaler 
Defekte im Röhrenknochen verwendete Refobacin® Knochenzement. 
Im Gegensatz zu den für die Zellviabilität geforderten niedrigen Antibiotikum-Dosen stehen 
die Anforderungen an eine geeignete mikrobielle Wirksamkeit. Die Konzentration des 
Antibiotikums muss gerade in der Anfangsphase schnell ansteigen und die minimale 
Hemmkonzentration übersteigen, um eine Vermehrung der am Implantationsort befindlichen 
oder durch die Operation eingebrachten Bakterien zu unterbinden [Mutschler, 2008]. Diese 
anfängliche Antibiotikum-Konzentration sollte für einen längeren Zeitraum von mindestens 
72 h, bevorzugt bis zu 96 h aufrecht erhalten werden, so dass kein Überleben der Bakterien 
möglich ist. Da der Implantationsort als dynamisches System angesehen wird, in dem 
fortwährend ein Zu- und Abtransport von Metaboliten stattfindet, ist die Modellierung des 
benötigten Freisetzungsprofils und die Festlegung einer angemessenen Freisetzungsrate nicht 
trivial [Derendorf et al., 2002]. Es konnte anhand des systemisch verabreichten 
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Pharmazeutikums Refobacin® ein Bereich ermittelt werden, in dem eine günstige 
Freisetzungsrate vermutet wird. Die auf diesen Bereich hin optimierte Beschichtungsvariante 
wurde in einem statischen System auf ihre mikrobielle Wirksamkeit bei direkter Freisetzung in 
ein Bakterien-infiziertes Medium untersucht. Es wurden als Beispielerreger der S1-Klasse die 
grampositiven Bakterien Staphylococcus epidermidis und die gramnegativen Bakterien 
Escherichia coli K12 ausgewählt. Beide Erreger zeigten im Vergleich bereits nach 24 h 
deutliche und vielversprechende Ergebnisse. Alle Ansätze ohne Zugabe von Gentamicin, ob 
mit oder ohne Scaffold, zeigten nach 24 Stunden eine maximale Ausbreitung der Infektion, 
was in einer deutlichen Trübung das Mediums, einem Anstieg der optischen Dichte sowie 
einem ATP-Wert oberhalb der Messgrenze des Messgeräts zu erkennen war. Durch 
Live/Dead-Staining konnten am Fluoreszenzmikroskop diese Ergebnisse bestätigt werden, und 
es wurden auf den Bildern überwiegend lebende (grün) Zellen mit einer hohen Zelldichte 
gefunden. Die Anzahl an abgestorbenen Bakterien war unerheblich und konnte nicht auf die 
Anwesenheit eines Scaffolds bezogen werden. 
Durch Zugabe von Gentamicin wurde, unabhängig ob durch beschichtete Scaffolds oder 
direkt eingebracht, die Vermehrung der Bakterien blockiert. Nach 24 h konnten mittels 
Live/Dead-Staining nur mit langem Suchen vereinzelt Bakterien auf den aufgetragenen 
Proben entdeckt werden. Diese waren überwiegend rot gefärbt, also bereits abgestorben. 
Lediglich ein lebendes Escherichia coli-Bakterium konnte nach langem Suchen durch mehrere 
Probetropfen gefunden werden. Was aus diesem Bakterium geworden wäre, wenn es unter 
realen Bedingungen am Implantationsort den Angriffen des körpereigenen Immunsystems 
ausgesetzt worden wäre ist vielleicht spekulativ, die Überlebenschancen werden jedoch nicht 
allzu hoch eingeschätzt. Diese Vermutungen sollten durch ausführliche infektiöse in vivo 
Studien belegt werden. Die hier gewonnenen Ergebnisse lassen jedoch vorläufig die 
Einstufung der erarbeiteten Beschichtungsvariante als mikrobiell wirksam zu. 
Ein weiterer Aspekt zur Beurteilung der Anwendbarkeit des beschichteten Scaffolds als 
Medizinprodukt ist dessen Sterilisierbarkeit. Bereits Friess et al [Friess; Schlapp, 2006] konnte 
nachweisen, dass die etablierten Sterilisationsmethoden durch Begasung mit Ethylenoxid 
oder durch Bestrahlung mit Gamma-Strahlung Einfluss nehmen auf die Wirksamkeit des 
Freisetzungssystems. EO-Steri konnte aufgrund der Veränderung am Wirkstoff Gentamicin 
von vornherein ausgeschlossen werden. Bei der Gamma-Sterilisation konnte weder eine 
Veränderung des Wirkstoffs mittels NMR noch eine bedenkliche Veränderung des 
Freisetzungsprofils durch Modifikation des Matrixpolymers nachgewiesen werden, so dass 
diese Methode eventuell für die Sterilisation der beschichteten Scaffolds in Frage kommen 
könnte. Allerdings ist hier zu bedenken, dass auch das Scaffoldmaterial P(CL-LA) ein Polymer 
ist, das durch die Bestrahlung modifiziert werden kann. Eine Veränderung der 
Degradationsrate ist zu erwarten [Singh; Ramarao, 2013] und sollte zumindest im Vorfeld 
ausreichend untersucht werden. Eine weitere Möglichkeit zur Herstellung steriler 
beschichteter Scaffolds besteht darin, den Beschichtungsprozess bereits unter sterilen 
Bedingungen ablaufen zu lassen. Dies bedeutet allerdings einen erhöhten technischen 
Aufwand bei der Herstellung des Medizinprodukts. 
109 
 
9 Zusammenfassung: Beurteilung des entwickelten Freisetzungssystems 
hinsichtlich der Anwendbarkeit als Medizinprodukt 
Es konnte mit der gewählten Beschichtungsvariante ein mikrobiell wirksames Produkt 
gefertigt werden, welches keinen Einfluss auf die Knochenneubildung nach Implantation 
erwarten lässt. Die Handhabung des Antibiotikum-beladenen Scaffolds während der OP 
entspricht dem gleichen Ablauf der für die Implantation des Tissue Engineering Konstrukts 
durchgeführt wird und kann als zusätzliche Option bei der Gestaltung des individuell 
benötigten Knochenersatzmaterials angewendet werden (siehe Abbildung 11). Somit ist die 
hier erarbeitete Variante nach dem derzeitigen Wissenstand für die Anwendung als 
Medizinprodukt geeignet. Um eine endgültige Bewertung des vorgeschlagenen 
Freisetzungssystem zu erhalten, sind weitere Studien, vor allem zur mikrobiellen Wirksamkeit 
und zur Zelltoxizität, in vivo notwendig.  
Es wurden im Rahmen dieser Arbeit verschiedene analytische Methoden und 
Fertigungstechniken etabliert, die eine umfassende Bewertung der Wirkstofffreisetzung aus 
beschichteten Substraten ermöglichen. Aus wissenschaftlicher Sicht konnte ein wesentlicher 
Beitrag zum besseren Verständnis der Vorgänge bei der Freisetzung von Wirkstoffen aus 
dünnen Schichten geleistet werden. Es wurde gezeigt, dass gerade das Verhältnis von 
Schichtdicke zur Korngröße ein entscheidender Einflussfaktor für das resultierende 
Freisetzungsprofil ist. Die hier gewählte Kombination aus Wirkstoff Gentamicin und 
Matrixpolymer PLGA wird bereits in Medizinprodukten angewendet [Fuchs et al., 2011], die 
Kombination mit anderen Matrixmaterialien ist vielfach Gegenstand der Forschung [z. B. 
Bernstein et al., 2014]. Mit den Ergebnissen dieser Arbeit wird deutlich, dass in der ersten, 
diffusiv gesteuerten Freisetzungsphase weniger das Matrixmaterial, dafür aber 
Korngrößenverteilung und Masseanteil des Wirkstoffs in der Matrix die entscheidenden 
Faktoren für ein reproduzierbares Freisetzungsprofil sind und somit große Bedeutung für eine 
zuverlässige Anwendung als Medizinprodukt haben. 
Trotz des wissenschaftlichen Zugewinns sollte die Anwendung des hier entwickelten Produkts 
auch kritisch betrachtet werden. Es konnte zwar die Reproduzierbarkeit des 
Freisetzungsprofils durch die Wahl einer geeigneten Beschichtungsmethode (Suspension mit 
präzipitierten Gentamicin-Körnern) und durch Optimierung der Matrixpolymer-Kombination 
erheblich verbessert werden, dennoch birgt diese Methode auch eine Reihe an Fehlerquellen. 
Am Anfang der Prozesskette steht die eher mäßige Reproduzierbarkeit der textilen Scaffolds 
im Stickprozess und die damit verbundenen hohen Schwankungen der mittleren Massen der 
Scaffolds (± 12 %), welche für die Anwendung als Tissue-Engineering-Material unerheblich 
sind, bei der Beschichtung der Scaffolds jedoch bereits zu Schwankungen in der Beladung 
führen (Kapitel 5.2.3). Diese Schwankungen werden im Weiteren verstärkt durch die 
irreguläre und nicht reproduzierbare Anordnung der verstickten Fäden. Bei der Beschichtung 
der Scaffolds konnte eine erhöhte Schichtdicke in den Fadenschlaufen nachgewiesen werden 
(Kapitel 5.1), des Weiteren auch ein deutlicher Einfluss der Schichtdicke auf das 
Freisetzungsprofil (Kapitel 5.2.2). Die irreguläre Anordnung der Fäden verursacht also eine 
willkürliche Verteilung der Schichtdicken und stellt somit eine weitere deutliche Fehlerquelle 
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für das Freisetzungsprofil dar. Die Herstellung der präzipitierten Gentamicin-Körner hingegen 
wird als gut reproduzierbar eingestuft und es konnten in mehreren Chargen vergleichbare 
Ergebnisse erzielt werden. So ist als nächster bedenklicher Schritt der Beschichtungsvorgang 
zu benennen. Hier werden die Scaffolds hintereinander in einer Suspension präzipitierter 
Gentamicin-Körner eingetaucht. Um reproduzierbare Ergebnisse zu erzielen, wurde das 
Gemisch vor jedem Beschichtungsvorgang erneut auf dem Vortexer vermischt. Zu Bedenken 
ist hier, dass das Gefäß während des Beschichtungsvorgangs offen steht und das leicht 
flüchtige Lösungsmittel Ethylacetat entweichen kann. Dadurch kommt es zu einer Erhöhung 
der Konzentration, was wiederum einen Einfluss auf die Schichtdicke hat (A.3). Auch ist 
unklar, ob sich der Anteil Gentamicin in der Beschichtungssuspension im Verlauf der 
Beschichtungen verändert, ob es also zu einem Auslaugen oder Anreichern kommt, weil die 
Verteilung des als Schicht auf dem Scaffold abgelagerten Polymer/Antibiotikum-Gemischs 
nicht dem Ansatz entspricht. Einen Hinweis auf Vorgänge dieser Art konnte nicht gefunden 
werden, die beschichteten Scaffolds zeigten keinerlei Tendenzen hinsichtlich der Beladung in 
Abhängigkeit des Beschichtungsverlaufs. Ob diese Vorgänge sich jedoch bei größeren 
Umsätzen im Produktionsbetrieb bemerkbar machen, muss geklärt werden. Auch die 
Verwendung von Ethylacetat als Lösungsmittel sollte beim Abwägen der Vor- und Nachteile 
mit bedacht werden. Eine Beeinträchtigung des Scaffoldmaterials P(LA-CL) durch das 
Lösungsmittel konnte zwar nicht nachgewiesen werden (A.1), doch lassen die Ergebnisse der 
Zytotoxizitäts-Prüfung den Verdacht auf Restbestände des Lösungsmittels in der 
Polymerschicht zu.  
Alles in allem ist mit dieser Methode zwar ein wirksames Produkt entwickelt worden, die 
technische Umsetzung und die Herstellung dieses Produktes weisen jedoch ein breites 
Spektrum an Unsicherheiten und Fehlerquellen auf. Daher sollte vor der Planung weiterer 
Untersuchungen geprüft werden, ob nicht einfachere und reproduzierbarere Methoden 
bestehen, um ein Wirkstofffreisetzungssystem in das textile Tissue-Engineering Implantat zu 
integrieren.  
10 Ausblick 
Aus wissenschaftlicher Sicht sind auch weiterhin die Vorgänge bei der Freisetzung des 
Wirkstoffs interessant und bei weitem nicht vollständig untersucht. So kann vor allem eine 
intensivere Betrachtung des Verhältnisses von Korngrößenverteilung, Schichtdicke und 
Massenanteil des Wirkstoffs zu mathematischen Lösungsansätzen zur Bestimmung der 
Wirkstofffreisetzung aus dünnen Schichten beitragen. Die Übertragung der Ergebnisse auf 
andere Wirkstoff/Matrixmaterial-Kombinationen erweitert das Einsatzspektrum des Systems. 
Auch wurde in dieser Arbeit bisher nur die Wirkstofffreisetzung in den ersten 96 Stunden 
untersucht, der Zeitraum in dem noch keine Degradation des Matrixmaterials zu erwarten ist. 
Die hier dargestellten Freisetzungen sind nahezu ausschließlich diffusionsgesteuert. Zur 
Beurteilung der entwickelten Methode sind noch zu bestimmen, wann und in welchem Maß 
die Degradation der gewählten Matrixpolymere einsetzt und wie sich diese auf die 




Freisetzung des Wirkstoffs erfolgt und ob die dabei entstehenden lokalen Konzentrationen 
keine zelltoxischen oder das Knochenwachstum negativ beeinflussende Auswirkungen zeigen.  
Für die Anwendung der entwickelten Beschichtungsvariante am Medizinprodukt wird eine 
einfachere und reproduzierbarere Methode vorgeschlagen. Ein bei niedrigen Temperaturen 
gesinterter, scheibenförmiger und mit einer im Template vorgegebenen Porenstruktur 
versehener Pressling aus einem Polymer/Antibiotikum-Gemisch in den Abmessungen des 
Scaffolds könnte eine Alternative darstellen.  
Hierzu kann eine beheizbare, metallische Pressform entwickelt werden mit Durchmesser, 
Höhe und Porenstruktur ähnlich dem textilen Scaffold. Die Entwicklung der Pressform durch 
CAD-Software und die CNC-gestützte Fertigung garantieren schon bei der Herstellung der 
Vorlage eine hohe Reproduzierbarkeit. Durch die Gestaltung von gleichmäßigen Wanddicken 
wird das Verhältnis von Korngröße, Massenanteil und Schichtdicke kalkulierbar, wodurch das 
Freisetzungsprofil besser definiert werden kann. Die Pressvorlage wird mit der pulverförmige 
Wirkstoff-Polymer-Zubereitung in eingewogenen Mengen befüllt, wodurch eine hoch 
reproduzierbare Beladung der einzelnen Presslinge möglich wird. Die Pressform kann mit 
mehreren Pressvorlagen versehen werden, wodurch eine hohe Produktivität erzielt werden 
kann. Die einfache Handhabe des Pressvorgangs erlaubt eine Produktion der Presslinge unter 
sterilen Bedingungen.  
Für die endgültige Bewertung der in dieser Arbeit entwickelten Methode sollte in einer 
weiteren umfassenden Studie die hier vorgeschlagene Alternative „Wirkstofffreisetzung aus 
gesinterten Formkörpern“ untersucht und mit den erarbeiteten Ergebnissen verglichen 
werden. Das daraus hervorgehende optimale Wirkstofffreisetzungssystem kann dann in vivo 
und orthotop im infektiösen Tiermodell getestet werden. Hier sind entscheidende Ergebnisse 
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Im Vorfeld und während der Versuchsreihen wurden kleinere Nebenversuche und Bestimmungen 
durchgeführt, die für die Qualität der Aussagen von Bedeutung sind. Im Folgenden werden diese für 
die Hauptversuche wichtigen Ergebnisse samt Versuchsaufbau und –durchführung geschildert. 
A.1 Verträglichkeit des P(LA-CL)-Fadens mit Ethylacetat 
Ziel der Untersuchung ist, zu überprüfen, ob und wie stark ein Einfluss des Lösungsmittels, welches für 
die Fadenbeschichtung mit PLA bzw. PLGA verwendet wird, innerhalb der Expositionszeit auf die 
Reißfestigkeit und das Degradationsverhalten des P(LA-CL)-Fadens zu erwarten ist. Ausschlaggebend 
für diese Untersuchung ist das Ergebnis aus einem kleinen Vorversuch bei dem ca. 5 m PCL-Faden für 
gut 72 Stunden in Ethylacetat bei Raumtemperatur gelagert wurden. Schon nach kurzer Zeit (< 10 min) 
konnte hier ein Auslaugen der Farbe des Fadens beobachtet werden. Bei Entnahme des Fadens nach 
72 Stunden wirkte er brüchig und porös. Eine Bestimmung der Reißfestigkeit ergab eine Abnahme der 
maximalen Zugkraft Fmax um mehr als 60%. Eine Berechnung des Zugkraftverlustes für eine 
angenommene maximale Exposition von 20 Minuten aus der Geradengleichung ergibt eine maximale 
Degradation von 0,2 %, was als durchaus tolerabel angesehen werden kann. Ein linearer Verlauf der 
Geraden ist aufgrund der wenigen Messpunkte (2 MP) jedoch nicht gewährleistet. Da aber ein Einfluss 
des Lösungsmittels nachgewiesen ist, sollten weitere Untersuchungen mit den zu erwartenden 
Expositionszeiten durchgeführt werden. 
Es wurden jeweils 10 m PCL-Monofilament (Chargennr.: LC 333B-2) Size 6-0 für die festgelegten 
Expositionszeiten 5, 15, 30, 120, 300, 600 und 1200 s in 100 ml Ethylacetat gelegt. Um ein Verknoten 
der abgewickelten Fäden zu verhindern, wurden diese um den unteren Bereich eines Becherglases 
gewickelt und samt Becherglas in das Lösungsmittel gestellt. Die Proben wurden jeweils 30 Minuten 
getrocknet, bevor sie auf ein PP-Falkon-Röhrchen umgewickelt und mit Trockenmittel luftdicht 
verpackt wurden. Der Versuch ist unter dem Abzug in einem klimatisierten Labor (20°C) durchgeführt 
worden. 
Die Untersuchung der Reißfestigkeiten (linear und Knoten) in Abhängigkeit der Exposition vor und 
nach Degradation (3 d, 50 °C, pH 7,4) wurde von der Fa. Catgut GmbH, Markneukirchen nach einem 
Standardprüfverfahren durchgeführt. Es stand die Zugkraftprüfmaschine TIRAtest 27005 mit einem 
Kraftaufnehmer von 200 N und einer Messlänge von 200 mm zur Verfügung. Die Vorkraft von 2,00 N 
wurde mit einer Geschwindigkeit von 50 mm/min eingestellt, anschließend ist mit 300 mm/min 
gemessen worden. Pro Zustand wurden 10 Messungen durchgeführt.  
Abbildung A-1 zeigt den Verlauf der nach verschiedenen Methoden (linear oder Knoten) gemessenen 
Reißfestigkeiten in Abhängigkeit von der Verweilzeit. Die Werte schwanken innerhalb des sehr hohen 
Fehlerbereichs von ca. 20 %. Der Fehlerbereich ist für jeden Messpunkt aus den 






Abbildung A-1: Einfluss der Verweilzeit des P(LA-CL)-Fadens in Ethylacetat auf die Reißfestigkeit im Knoten (RF 
Knoten), die lineare Reißfestigkeit (RF linear) und die Reißfestigkeiten nach Degradation für 3 Tage bei 50°C in 
pH7,4 (RF Knoten deg, RF linear deg). 
Es konnte innerhalb einer Messmethode keine Tendenz in Abhängigkeit von der Verweilzeit des PCL-
Fadens im Lösungsmittel, weder vor noch nach Degradation, nachgewiesen werden. Auch anhand der 
Differenz zwischen Reißfestigkeit nach Exposition und Reißfestigkeit nach Degradation bei gegebener 
Exposition konnte keine Veränderung des Degradationsverhaltens des Fadens ermittelt werden.  
In dem vorgesehenen Expositionszeitraum sind also keine Veränderungen der P(LA-CL)-Fadenqualität 
zu erwarten. 
A.2 Bestimmung der kinematischen Viskosität der Polymerlösungen 
Die unterschiedlichen Molmassen der Polymere sowie die unterschiedlichen Zusammensetzungen der 
Copolymere bewirken auch Unterschiede im Löslichkeitsverhalten und insbesondere in der Viskosität 
der Polymerlösung. Die Viskosität der Beschichtungslösung wird als wichtiger Parameter für die 
Qualität und Quantität der aufgetragenen Polymerschicht angesehen. Daher wurden im Vorfeld 
Verdünnungsreihen (Tabelle A-1 und Tabelle A-2) mit den sechs zur Verfügung stehenden Polymeren 
(Kapitel 4.1.2,Tabelle 3) angefertigt und mit einem Ubbelohde Viskosimeter Typ-Nr. 501 20, Kapillare 
Nr. II (Fa. Schott-Geräte GmbH, Mainz) die Viskosität der Lösungen bestimmt. Die Messung erfolgte 
automatisiert an einem Viskositätsmeßgerät AVS 360 der Fa. Schott-Geräte. Es wurde eine 
Temperierzeit von fünf Minuten und eine Anzahl von zehn Einzelmessungen pro Lösung gewählt. Die 
kinematische Viskosität η wurde nach Herstellerangaben aus der gemessenen Durchflusszeit t, der 
Gerätekonstante K und der Hagenbach-Couette Korrektion y (Herstellerangaben) wie folgt bestimmt: 






Tabelle A-1: Verdünnungsreihe 1 für die Bestimmung der Viskosität mittels Ubbelohde-Viskosimeter für die 
Polymeren R 203 S, RG 756 S und RG 752 H. 
 Lsg 1 Lsg 2 Lsg 3 Lsg 4 Lsg 5 
Konz. Lsg 350 mg/ml 210 mg/ml 175 mg/ml 87,5 mg/ml 52,5 mg/ml 
Einw. Pol 17,5 g PL(G)A 15 ml Lsg 1 10 ml Lsg 1 5 ml Lsg 1 5 ml Lsg 2 
Messkolben 50 ml 25 ml 20 ml 20 ml 20 ml 
Tabelle A-2: Verdünnungsreihe 2 für die Bestimmung der Viskosität mittels Ubbelohde-Viskositmeter für die 
Polymeren RG 503 S, RG 504 S, RG 755 S. 
 Lsg 1 Lsg 2 Lsg 3 Lsg 4 Lsg 5 
Konz. Lsg 200 mg/ml 140 mg/ml 80 mg/ml 35 mg/ml 0 
Einw. Pol 10 g PGA 17,5 ml Lsg 1 10 ml Lsg 1 6,25 ml Lsg 2 15 ml Ethac 
Messkolben 50 ml 25 ml 25 ml 25 ml  
 
 
Abbildung A-2: Kinematische Viskosität der Polymerlösungen bei den verschiedenen Konzentrationen. 
A.3 Verlust an Lösungsmittel während der Beschichtung 
Während der Beschichtung ist es unvermeidlich, den Behälter mit der Polymerlösung offen stehen zu 
lassen. Das verwendete Lösungsmittel Ethylacetat ist stark flüchtig und es ist mit einem größeren 
Verlust an Lösungsmittel und somit mit einer Veränderung der Konzentration und Viskosität der 
Beschichtungslösung zu rechnen. Um abschätzen zu können, wie stark die Konzentration während des 
Beschichtungsvorgangs sich verändert, wurde die Verdampfungsrate des Lösungsmittels bestimmt. In 




Ethylacetats aus entsprechenden Polymerlösungen in einem Zeitraum von sieben Stunden 
näherungsweise linear verläuft. 
Es wurde 5 ml Polymerlösung mit dem PLGA RESOMER RG 756 S in einer Konzentration von 
133,3 mg/ml in einem 25 ml-Rollrandschnappdeckelglas mit einer Randöffnung von Ø = 2,5 cm  
angesetzt und über Nacht quellen gelassen. Das offene Gefäß mit der homogenen Lösung wurde dann 
unter dem Abzug auf eine Waage (Sartorius CP224 S) (Messgenauigkeit = 0,1 mg) gestellt und der 
Masseverlust nach 30, 60, 120, 240, und 480 s gemessen.  
In Abbildung A-3 ist der Masseverlust als positiver Wert über der Zeit aufgetragen. Es ergibt sich ein 
Masseverlust von 3,35 mgEthac/min, geteilt durch die Dichte des Ethylacetat ρEthac = 0,90 mg/µl ergibt 
sich eine Verdampfungsrate von 3,7 µl/min.  
 
Abbildung A-3: Masseverlust des Lösungsmittel Ethylacetat aus der Polymerlösung RESOMER RG 756 S in 
Abhängigkeit von der Zeit. 
A.4 Bestimmung der Schichtdicken bei definierter Oberfläche 
Die Schichtdicken der in Kapitel 5.2.2 beschriebenen Proben wurden durch Massendifferenzwägung 
bestimmt. Hierzu wurde zunächst aus den drei GSP die Dichte  bestimmt, indem je 5 quadratische 
PTFE-Gussformen (l x b x h = 15 x 15 x 1 mm) mit den GSP befüllt, getrocknet und die Massen mFo der 
Formkörper durch Wägung bis zur Massekonstanz bestimmt wurden. Da die Folien beim Trocknen 
schrumpfen, wurden sowohl Länge, Breite sowie Höhe durch Mittelwertbildung aus jeweils 10 
Messungen pro Folie mit einem Messschieber (0-150mm Digital Caliper) bestimmt und für die 
Berechnung des Volumens mit VFo = l x b x h verwendet. Die Dichte der Antibiotikum beladenen Folien 
wurde dann mit ρGSP = mFo / VFo bestimmt. Für das reine PLGA ergab sich damit eine Dichte von 1,2 
g/cm3, die mit Gentamicinsulfat beladenen Folien zeigten eine Dichte von etwa 2,0 g/cm3  für die P0 
Fraktion und 1,8 g/cm3 für die P2 und P4 Fraktionen. 
Die Schichtdicken hSchicht ergeben sich aus den Massendifferenzen für die Dip-Coating (Index DC) und 
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A.5 Korngrößenbestimmung mittels Laserdiffraktometrie – Validierung der Methode „optische 
Mikroskopie“ 
Die in Kapitel 5.2 durch Mahlen oder Präzipitieren des Wirkstoffs erhaltenen unterschiedlichen 
Korngrößen und Korngrößenverteilung wurden in der Polymerschicht mittels optischer Mikroskopie 
bestimmt. Eine weitere Methode zur Bestimmung von Korngrößenverteilungen wird durch die 
Laserdiffraktometrie geboten. Zur Validierung der angewendeten Methode „optische Mikroskopie“  
wurden zusätzliche Messungen mittels Laserdiffraktometrie von ausgewählten Korngrößenfraktionen 
durchgeführt und miteinander verglichen. 
An einem Helos-Partikelgrößenanalyse Gerät (Helos, Sympatec GmbH) mit einem Druck von 0,50 bar 
in einem Messbereich von 0,5/4,5 … 875 µm wurden die verschiedenen Gentamicinsulfat-Fraktionen 
suspendiert in Isopropanol (1 ma-% Anteil) gemessen. Es standen drei modifizierte Gentamicinsulfat-
Fraktionen in ausreichender Menge für die Messung zur Verfügung. Ausgefälltes Gentamicinsulfat als 
Bodensatz (P0) und mit 2000 U/min zentrifugiert (P2) sowie unbehandeltes (UB) Gentamicinsulfat.  
Die Ergebnisse dieser Messung sind in Tabelle A-3 zusammengefasst und den Ergebnissen aus der 
Bestimmung mittels optischer Mikroskopie gegenübergestellt. 
Tabelle A-3: Korndurchmesser der verschiedenen Gentamicinsulfat-Fraktionen bestimmt durch 
Laserdiffraktometrie und mittels optischer Mikroskopie. 
GS-Fraktion Laserdiffraktiometrie Optische Mikroskopie 
 d10 [µm] d50 [µm] d90 [µm] d10 [µm] d50 [µm] d90 [µm] 
P2 1,4 5,3 13,6 1,4 2,3 5,9 
P0 9,0 18,6 40,1 5,2 21,7 44,9 
UB 11,6 34,3 83,3 34,8 107,4 222,3 
Für die kleineren Korngrößen der P0- und P2-Fraktion liegen die gemessenen Werte in einem 
ähnlichen Bereich. Die Unterschiede in den gemessenen Korngrößen können auf Messfehler 
zurückgeführt werden, eine Fehlerspanne kann für beide Methoden nicht ermittelt werden.  
Ein entscheidendes Ergebnis zeigt sich jedoch in den Werten der UB-Fraktion. Hier liegen die 
gemessenen Korngrößen der Laserdiffraktometrie um ein dreifaches unter den aus optischer 
Mikroskopie ermittelten Werten.  
Eine mögliche Begründung dafür wird darin gesehen, dass die Randbedingungen für die 
Probenherstellung unterschiedlich sind. Die Proben für Laserdiffraktometrie werden in einer 
Flüssigkeit mit geringer Viskosität suspendiert, es kann hier eine gute Verteilung der Körner 
angenommen werden. Die für die optische Mikroskopie verwendeten Proben werden hingegen aus 
einer Polymerlösung mit hoher Viskosität präpariert. Wie in den Aufnahmen der optischen 
Mikroskopie zu erkennen ist, neigen vor allem Körner mit größerem Korndurchmesser zur 
Agglomeration. Diese Agglomerate können in der Schicht als ein Korn betrachtet werden. Auch in den 
REM-Aufnahmen der beschichteten Scaffolds ist eine erhöhte Agglomeration von Körnern größerer 
Durchmesser in den Fadenschlaufen zu beobachten. Die aus der optischen Mikroskopie erhaltenen 
Ergebnisse nähern sich damit mehr dem Zustand, der auf den beschichteten Scaffolds vorherrscht, an 





Abbildung A-4: Die Verteilung der unbehandelten Gentamicinsulfat-Körner auf/in der Polymerschicht 
aufgenommen (A) auf Glasobjektträger mit optischem Mikroskop und (B) mittels REM auf dem Scaffold. Die 
schwarzen Pfeile (B) weisen auf Agglomerationen der Körner in den Fadenschlaufen.  
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